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RESUMO 
Distúrbios da consolidação óssea após fraturas afetam anualmente milhares de 
indivíduos em todo o mundo e incentivam a busca por novos métodos terapêuticos 
que auxiliem na sua solução. A avaliação da eficácia desses métodos necessita de 
modelos experimentais que possibilitem analisar qualitativa e quantitativamente seus 
efeitos. Este estudo teve como objetivo avaliar um modelo experimental de baixo custo 
para análise quantitativa da regeneração óssea ao longo do tempo. Foram produzidos 
defeitos monocorticais com diâmetro de 3,2 mm na face medial da metáfise proximal 
da tíbia de ratos Wistar. Após uma, duas, quatro, oito e 12 semanas de seguimento, 
o tecido formado no interior dos defeitos foi submetido a ensaios de macroindentação 
utilizando-se indentadores com pontas de 3,2 e 5,0 mm de diâmetro. Paralelamente, 
o tecido foi caracterizado por microscopia óptica, microscopia eletrônica de varredura 
(MEV), espectroscopia Raman, espectrometria de raios X por energia dispersiva 
(EDS) e microtomografia computadorizada (microCT). As forças médias de 
indentação aumentaram progressivamente com o tempo, exceto para o grupo de duas 
semanas. O indentador de 5,0 mm mostrou-se superior ao de 3,2 mm por detectar de 
modo significativo as forças médias de indentação entre quatro e oito semanas, 
enquanto que o de 3,2 mm detectou diferença entre quatro e 12 semanas. Em relação 
aos modelos experimentais normalmente usados, este tem como vantagens o uso de 
defeitos padronizados, a redução do tempo de cirurgia, a eliminação de implantes, a 
minimização da influência do tamanho do osso e das tensões e deformações oriundas 
do peso e da movimentação dos animais e a simplificação na preparação das 
amostras para ensaio. A principal limitação é a restrição de sua aplicação para tempos 
de seguimento inferiores a quatro semanas, devido à elevada força média de 
indentação observada no grupo de duas semanas, justificada pela intensa 
neoformação de tecido conjuntivo denso no interior da cavidade medular, produzindo 
um efeito de massa que dificultou a penetração do indentador. Pode-se concluir que 
o modelo apresentado foi eficaz para apontar aumento na resistência mecânica do 
tecido de reparação no intervalo entre quatro e oito semanas de seguimento. Este 
modelo poderá ser usado como uma ferramenta quantitativa, de fácil execução e com 
sensibilidade para identificar a influência positiva e ou negativa de métodos 
terapêuticos que tenham a finalidade de estimular ou não a reparação óssea. 
Palavras-chave: Regeneração óssea, indentação, experimentação animal. 
  
 
ABSTRACT 
Complications of the fracture healing process affect thousands of people every year 
worldwide and encourage the search for new therapeutic methods to help facing this 
problem. The evaluation of the effectiveness of such methods demands the 
development of experimental models that allow quantitative and qualitative analysis of 
their effects. The aim of this study was to evaluate a low cost experimental model for 
quantitative analysis of bone healing over time. For this, monocortical defects with a 
diameter of 3.2 mm were drilled on the medial face of the proximal metaphysis of 
Wistar rats. After follow-up times of one, two, four, eight and twelve weeks, 
macroindentation tests were performed on the tissue formed within the defects. Two 
indenter tip diameters were testes: 3.2 mm and 5.0 mm. Simultaneously, the tissue 
was characterized by optical microscopy, scanning electron microscopy (SEM), 
Raman spectroscopy, energy dispersive x-ray spectroscopy (EDS) and 
micro=computed tomography (micro-CT). It was observed that the average indentation 
force increased steadily over time, except for the two-week follow-up group. The 
indenter with tip of 5.0 mm was superior to that with tip of 3.2 mm because it allowed 
detection of statistically significant increase of the average indentation force from four 
to eight weeks of follow-up, as long as the other indenter allowed it only from four to 
twelve weeks of follow-up. Regarding other experimental models usually employed, 
this one has the advantages of using standard defects, reducing surgery time, 
eliminating implants, minimizing the influence of bone size and of the stresses and 
strains arising from animals’ weight bearing and movement, and simplifying the test 
samples preparation. The main limitation of this model is its inapplicability to follow-up 
times shorter than four weeks due to the high average indentation force observed in 
the two-week follow-up group. This finding could be justified by the intense 
neoformation of dense connective tissue inside the medullary cavity, producing a mass 
effect which made more difficult the penetration of the indenter. It can be concluded 
that the model presented was effective to point increase in mechanical resistance of 
the repair tissue in the interval between four and eight weeks of follow-up. This model 
can be used as a quantitative tool, easy to perform and with sensitivity to identify the 
positive and negative influence of therapeutic methods that have the purpose of 
stimulating bone repair or not. 
Key words: Bone regeneration, indentation test, animal experimentation. 
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1. INTRODUÇÃO 
 
A ortopedia é o ramo da medicina que se ocupa do estudo, tratamento e 
prevenção dos distúrbios do sistema musculoesquelético (ossos, articulações, tendões 
e músculos) provocados por traumas, tumores, infecções e doenças degenerativas ou 
congênitas. Dentre os problemas mais frequentemente tratados pela ortopedia estão as 
fraturas e perdas ósseas. O tecido ósseo é um tecido vivo que forma o esqueleto e tem 
como função possibilitar a locomoção e a proteção dos órgãos internos, além de ser um 
grande reservatório de cálcio e fósforo e participar ativamente da homeostase destes 
íons. O trauma representa a principal causa de fraturas ósseas, que também podem 
ocorrer por fadiga ou por causas patológicas, como tumores e osteoporose [1,2,3]. 
 A regeneração óssea é um processo complexo influenciado por uma variedade 
de fatores locais e sistêmicos tais como: estado nutricional, uso de drogas, metabolismo 
mineral, condições de partes moles e vasculares, tipo de osso e local da fratura, 
intensidade do trauma, princípio de fixação e implante, hábitos de vida e idade, entre 
outros [4-7]. Nem sempre esse processo biológico de reparo ósseo transcorre livre de 
problemas, podendo ocorrer retardo da consolidação ou até a falta de união ou 
pseudoartrose [8]. Por isso, muito se tem investido na tentativa de evitar ou reduzir essas 
complicações ou, se possível, até acelerar o processo de reparo dessas lesões [9-19]. 
 Qualquer método que tenha como finalidade acelerar o processo de regeneração 
óssea necessita de ferramentas que possam avaliar seus efeitos de maneira confiável, 
tanto do ponto qualitativo como quantitativo. De uma forma geral, esses estudos são 
conduzidos em modelos experimentais em animais e utilizando-se de métodos como 
radiografia [20-23], microtomografia [24-25], histomorfometria [26-27], microscopia 
óptica [28-30] ou eletrônica [20,31,32], espectroscopia de Raman [28,33], de 
fluorescência de raios-X [34], de infravermelho [35], métodos bioquímicos como a 
imunohistoquimica, que avaliam a composição direta do osso ou a expressão de 
proteínas [36,37], marcadores moleculares [38] que possibilitam o entendimento das 
alterações no tecido ósseo, além de ensaios de tração [39], flexão em 3 ou 4 pontos 
[40,41] e torção [42], para análise dos resultados. 
 Os ensaios mecânicos são realizados em ossos osteotomizados ou fraturados e 
em geral levam em consideração variáveis relacionadas ao segmento ósseo usado, tipo 
de fratura ou osteotomia, emprego ou não de fixação (e de que tipo) [23,43-45], já que 
estas variáveis podem afetar o processo de consolidação [46]. No presente trabalho, 
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propõe-se apresentar um modelo para avaliação quantitativa da regeneração óssea ao 
longo do tempo sem a influência das tensões e deformações oriundas do peso e da 
movimentação dos animais. Para tanto, será criado um orifício monocortical na metáfise 
proximal da tíbia de ratos na sua face medial e o tecido de regeneração formado em seu 
interior será submetido a ensaios de indentação em diferentes tempos de seguimento. 
Baseado neste novo modelo para avaliar de modo quantitativo a regeneração 
óssea ao longo do tempo, foram estabelecidos os seguintes objetivos: 
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1.1 Objetivos 
 
1.1.1 Objetivo Geral 
 
Apresentar um modelo experimental de avaliação quantitativa da regeneração 
óssea em defeitos monocorticais em tíbias de ratos Wistar por meio de ensaios de 
indentação baseados no ensaio de dureza Brinell [87,121]. 
 
1.1.2 Objetivos Específicos 
 
Avaliar a variação da resistência mecânica à indentação do tecido formado no 
interior dos defeitos monocorticais à penetração do indentador ao longo do tempo. 
Verificar a influência do diâmetro da ponta do indentador na qualidade dos 
resultados. 
Correlacionar os valores da indentação com a microscopia óptica, 
microtomografia computadorizada, microscopia eletrônica de varredura, espectroscopia 
de Raman e EDS (espectrometria de raios-X por energia dispersiva) para validação do 
método. 
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1.2 Revisão da literatura 
 
1.2.1 Arquitetura óssea 
 
O tecido ósseo é um tecido conjuntivo altamente especializado, formado por uma 
matriz extracelular constituída principalmente de fibras de colágeno tipo I, na qual são 
depositados cristais de hidroxiapatita, responsáveis pela resistência mecânica deste 
tecido. Além das funções relacionadas à locomoção e sustentação dos órgãos internos, 
o tecido ósseo participa da homeostase mineral como reservatório de vários minerais, 
especialmente cálcio e fósforo, elementos fundamentais na transmissão e condução do 
impulso elétrico no sistema nervoso e na contração muscular, incluindo o músculo 
cardíaco [47,48]. 
Macroscopicamente o tecido ósseo pode ser classificado como cortical ou 
compacto e esponjoso ou trabecular. Embora ambos sejam constituídos dos mesmos 
elementos, o osso cortical tem menor capacidade de regeneração do que o osso 
esponjoso. O tecido ósseo cortical ou compacto, presente na diáfise dos ossos longos, 
é denso e apresenta matriz de colágeno organizada na forma de lamelas concêntricas, 
geralmente ao redor de um canal vascular central, constituindo o sistema de Havers. 
Esses canais centrais comunicam-se entre si, com a cavidade medular e região 
subperiosteal por intermédio dos canais de Volkmann [47,49]. Já o tecido ósseo 
esponjoso ou trabecular apresenta-se como um tecido muito menos denso, organizado 
em trabéculas que são preenchidas por medula óssea vermelha ou gordurosa, na 
dependência do tipo de osso e idade do indivíduo, na qual há produção ativa de células 
sanguíneas a partir de células mesenquimais, possuindo, assim, metabolismo mais 
intenso que o osso cortical [48]. O osso esponjoso está presente na epífise e metáfise 
dos ossos longos, e é revestido por uma fina camada de tecido ósseo compacto. As 
trabéculas têm espessura variável e são dispostas de acordo com a intensidade e a 
direção das solicitações mecânicas, de forma a otimizar a distribuição das tensões. Sua 
dureza e rigidez são determinadas pela quantidade e orientação das trabéculas e do 
grau de anisotropia. A sua estrutura tridimensional e a porosidade podem variar 
consideravelmente de acordo com a posição anatômica e a idade [48,50-52]. 
Histologicamente distinguem-se dois tipos de tecido ósseo: o primário ou 
imaturo, ou não lamelar, e o secundário ou maduro. O osso primário é um tecido 
altamente celular (proporcionalmente com mais células que o osso maduro), formado 
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rapidamente durante o crescimento ou em resposta a lesões, sendo substituído 
gradativamente pelo osso secundário. Apresenta maior quantidade de cálcio que os 
outros tipos de ossos e é altamente desorganizado, com as fibras colágenas dispostas 
em várias direções, além de aparentemente ter maior quantidade de proteoglicanos e/ou 
glicoproteínas que o osso maduro. O osso secundário, maduro ou lamelar, é o 
componente predominante do osso cortical maduro e apresenta as fibras colágenas 
(colágeno tipo I) organizadas em lamelas paralelas de 4 a 12 μm de espessura ou 
dispostas em camadas concêntricas em torno de canais com vasos, os sistemas de 
Harvers ou ósteons, que se intercomunicam pelos canais de Volkmann. O osso maduro 
pode ser distinguido do imaturo pela maneira fraca e uniforme com que se coram suas 
matrizes, pela regularidade das lamelas, pela direção oposta das fibrilas nas lamelas 
imediatamente adjacentes e por suas células pouco abundantes, dispostas de forma 
regular em lacunas mais achatadas do que no osso imaturo [47,50]. 
As células encontradas no tecido ósseo são os osteoblastos, osteócitos e 
osteoclastos. Os osteoblastos são células ósseas jovens que apresentam grande 
atividade na produção de proteínas, sintetizando a parte orgânica do osso (colágeno 
tipo I, proteoglicanos, glicoproteínas e proteínas da matriz óssea). Estão relacionados 
com a fisiologia do osso e atuam no seu metabolismo. Fundamentais na organização 
da matriz óssea, participam da sua mineralização ao concentrar fosfato de cálcio. Essa 
matriz óssea, recém-formada, adjacente aos osteoblastos ativos e que ainda não está 
calcificada, recebe o nome de matriz osteóide. Os osteoblastos, uma vez aprisionados 
pela matriz recém-sintetizada, passam a se chamar osteócitos [47,49,53]. Os osteócitos 
são células achatadas e apresentam prolongamentos citoplasmáticos que, ao menos 
nos ossos recém-formados, ocupam toda a extensão dos canalículos. São essenciais 
para a manutenção da matriz mineralizada do osso e sua morte é seguida por 
reabsorção da matriz. Os osteócitos têm um papel fundamental na modulação do 
processo de produção e reabsorção óssea induzida pela mecanotransdução [54]. 
Estudos histoquímicos demonstraram que os osteócitos e os osteoblastos 
contêm fosfato de cálcio unido à proteína ou glicoproteína, sendo, portanto, capazes de 
concentrar cálcio no seu citoplasma [49,55]. Os osteoclastos são células gigantes, 
móveis e multinucleadas, derivadas de uma célula precursora monócitos localizada na 
medula hematopoiética. São responsáveis pela reabsorção óssea, secretando ácido 
(H+), colagenase e outras hidrolases, digerindo a matriz orgânica e dissolvendo os 
cristais de sais de cálcio [48]. 
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O osso é composto por duas fases, uma orgânica (35% da massa) e uma 
inorgânica (65% da massa). A fase orgânica é formada em 95% por fibras colágenas 
(de colágeno tipo I) e por pequena quantidade de substância fundamental, que contém 
agregados de proteoglicanas, glicoproteínas (osteocalcina e sialoproteína) e fatores de 
crescimento [55,56]. A fase inorgânica ou mineral é constituída predominantemente de 
cristais de fosfato de cálcio, a hidroxiapatita [Ca10(PO4)6(OH)2], além de outras 
impurezas como bicarbonato, magnésio, potássio, sódio e citrato. Esses cristais se 
arranjam ao longo das fibrilas colágenas e são envolvidos por substância fundamental. 
A associação da hidroxiapatita com as fibras colágenas é responsável pelas 
características peculiares das propriedades mecânicas do tecido ósseo. A fase mineral 
é responsável pela dureza e resistência mecânica do tecido, enquanto que as fibras 
colágenas lhe proporcionam maleabilidade [53,55,57,58]. A diferente natureza desses 
materiais (colágeno e hidroxiapatita), distribuídos de diferentes formas (lamelas ósseas 
e trabéculas), dá aos ossos comportamentos mecânicos característicos como 
viscoelasticidade, anisotropia e não homogeneidade [59]. 
No nível microestrutural pode-se observar as lamelas, entre as quais geralmente 
encontram-se lacunas. Nos ósteons secundários (ósteons que já sofreram 
remodelamento) as lamelas são concêntricas e arranjadas ao longo dos canais de 
Havers. Cada lamela osteonal é composta por um conjunto de fibras colágenas 
dispostas em três tipos de orientação: longitudinal (aproximadamente paralelas ao eixo 
osteonal), circunferencial e transversal, sendo que lamelas adjacentes podem 
apresentar diferentes sentidos de fibras [50,58]. No nível nanoestrutural observa-se que 
a fibra colágena é constituída de inúmeras fibrilas colágenas [50]. 
O colágeno serve de arcabouço para a deposição dos íons cálcio e fosfato na 
formação dos cristais de hidroxiapatita, regulando assim a distribuição espacial da 
mineralização por definir o local para deposição e crescimento dos cristais [53]. 
Entretanto, o aspecto temporal desse processo é comumente regulado por algumas 
macromoléculas (proteínas não-colágenas) da matriz óssea, como os proteoglicanos 
[60,61]. Os proteoglicanos consistem de um esqueleto proteico central com uma ou mais 
tipos de glicosaminoglicanos sulfatados covalentemente ligadas e exercem importante 
papel na fibrilogênese do colágeno [4]. Essas macromoléculas podem facilitar a 
nucleação do cristal de hidroxiapatita, sequestrar íons minerais para aumentar a 
concentração local de cálcio e/ou fósforo ou facilitar a nucleação heterogênea [53]. 
Todos os ossos são revestidos em suas superfícies externas e internas por 
membranas conjuntivas que possuem células osteogênicas, o periósteo e o endósteo, 
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respectivamente [47]. O periósteo é formado por tecido conjuntivo denso, fibroso em 
sua parte externa e rico em células e vasos sanguíneos na porção interna junto ao tecido 
ósseo. As células do periósteo apresentam morfologia semelhante à dos fibroblastos, 
podem se diferenciar em osteoblastos e têm papel fundamental no crescimento e 
regeneração do tecido ósseo. Os vasos sanguíneos do periósteo se ramificam e 
penetram nos ossos através dos canais da matriz. O endósteo é geralmente constituído 
por uma camada de células osteogênicas achatadas, revestindo as cavidades do osso 
esponjoso, o canal medular, os canais de Harvers e os de Volkmann [53,55]. 
 
1.2.2 Processo de reparo ósseo 
 
O tecido ósseo apresenta capacidade de reparação plena de sua estrutura e 
funções biológicas, diferentemente de outros órgãos e tecidos [62]. O reparo da fratura 
é um processo altamente complexo, pois envolve fenômenos biofísicos (p. ex., ativação 
e recrutamento de diferentes tipos celulares, angiogênese, vias de sinalização 
intracelular) e pré-requisitos mecânicos (p. ex., estabilidade, contato dos fragmentos). 
Biologicamente, tais fenômenos orquestram migração, quimiotaxia, proliferação, 
diferenciação e produção proteica por parte de células diversas (mesenquimais, 
condroblastos, agentes do sistema mononuclear fagocitário), com a finalidade de formar 
tecido ósseo, ajustado às necessidades das estruturas por ele constituídas [4]. Além 
disso, em um organismo adulto os padrões moleculares e celulares de reparo ósseo 
após a lesão são semelhantes à formação óssea em um embrião, sugerindo 
mecanismos análogos para a estruturação do esqueleto adulto e embrionário [63]. 
O reparo ósseo se inicia imediatamente após a fratura, quando ocorre a 
destruição da matriz, morte celular, rompimento do periósteo e do endósteo. Ainda, 
vasos sanguíneos do tecido ósseo e dos tecidos moles adjacentes são rompidos e 
ocasionam extensa hemorragia, resultando na formação de um coágulo no local da 
lesão. O coágulo sanguíneo induz a sinalização de vários fatores de crescimento e 
angiogênicos, que por sua vez ativam a migração de células inflamatórias, que 
consequentemente se infiltram no coágulo e iniciam a degradação do tecido necrosado 
[48, 64]. 
Subsequentemente ocorre a invasão de células mesenquimais, que podem se 
diferenciar em fibroblastos, condroblastos e osteoblastos. Tais células são responsáveis 
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pela formação do tecido de granulação, calo ósseo não mineralizado e, posteriormente, 
de tecido ósseo [65,66]. A fase final no processo de reparo é o remodelamento, 
caracterizada pela readaptação do calo ósseo, reconstrução do canal medular e 
restauração da estrutura do osso. A presença de vasos sanguíneos fornece um nível 
apropriado de oxigênio e também células osteoprogenitoras responsáveis pelo reparo 
ósseo [67]. Essa sequência de eventos requer a ação de diferentes células (fibroblastos, 
macrófagos, condrócitos, osteoblastos, osteoclastos) que são recrutadas para o sítio da 
lesão, e também a síntese ativa de genes, expressão de várias proteínas e fatores de 
transcrição e crescimento que controlam a produção e organização da matriz e 
estimulam a formação de novos vasos sanguíneos [66]. Dentre os fatores de 
crescimento, podem ser destacados os que estão presentes no plasma rico em 
plaquetas (PRP) como o fator de crescimento derivado das plaquetas (PDGF), o fator 
de crescimento endotelial vascular (VEGF), o fator de crescimento transformante β1 
(TGF-β1) e o fator de crescimento semelhante à insulina (IGF), além de proteínas 
morfogênicas ósseas (BMPs), osteocalcina (OC) e RUNX-2 (do inglês “Runt-related 
transcription factor 2”) [66,68-73]. 
A ossificação pode ser intramembranosa ou endocondral. O osso pode ser 
reparado através de cada um destes mecanismos, ou pela combinação de ambos [57]. 
A formação do osso intramembranoso ocorre dentro de membranas de tecido 
mesenquimal primitivo, condensado. Na fase inicial do reparo ósseo, as células 
mesenquimais se transformam em células polimórficas e posteriormente no fenótipo 
osteoblástico [71], que inicia a síntese e secreção de osteóide em múltiplos centros de 
ossificação. À medida que o osteóide é depositado, os osteoblastos são aprisionados 
em lacunas para tornarem-se osteócitos, e suas delicadas extensões citoplasmáticas 
retraem-se para formar os finos prolongamentos contidos no interior dos canalículos. As 
células osteoprogenitoras na superfície dos centros de ossificação sofrem divisão 
mitótica para produzir outros osteoblastos, que depositam mais osso. A formação 
progressiva de osso resulta na fusão de centros de ossificação adjacentes para formar 
osso com aparência macroscópica trabecular. As fibras colágenas do osso em 
desenvolvimento são dispostas ao acaso em feixes entrelaçados, originando o termo 
osso entrelaçado [47,49,57]. O osso trabecular não é apenas o primeiro osso a ser 
formado durante o desenvolvimento ósseo, mas também é o primeiro a ser depositado 
durante o processo de reparo. Ele então sofre remodelação progressiva através de 
reabsorção osteoclástica e deposição osteoblástica para formar osso trabecular e 
compacto maduros. O mesênquima primitivo remanescente na rede de osso em 
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desenvolvimento diferencia-se em medula óssea [47]. Entre as trabéculas formam-se 
cavidades que são penetradas desde cedo por vasos sanguíneos. Com estes vasos 
penetram células mesenquimais indiferenciadas, que irão dar origem à medula óssea. 
Por mitose e diferenciação, as células de tecido conjuntivo formam novos osteoblastos 
que se colocam sobre as trabéculas ósseas, continuando o processo de ossificação. A 
parte da membrana conjuntiva que não sofre ossificação e que recobre o tecido ósseo 
formado passa a constituir o periósteo [47,74]. 
A ossificação endocondral tem início sobre uma peça de cartilagem hialina 
que se forma através da condensação do mesênquima e toma forma semelhante à do 
osso que vai ser constituído. Posteriormente, as células condensadas dessa área se 
diferenciam em condrócitos (células cartilaginosas) que elaboram uma substância 
intercelular, a qual se constitui no esboço da peça óssea. A cartilagem hialina sofre 
modificações, havendo hipertrofia dos condrócitos, redução da matriz cartilaginosa, 
mineralização e morte dos condrócitos. As cavidades calcificadas são invadidas por 
capilares sanguíneos e células mesenquimatosas indiferenciadas vindas do conjuntivo 
adjacente. Essas células vão se diferenciar em osteoblastos, que depositarão matriz 
óssea sobre os restos de cartilagem calcificada [48,55]. 
 
1.2.2.1 Regeneração direta ou primária da fratura 
 
A regeneração óssea primária da fratura é um processo mais lento do que a 
cicatrização secundária. A regeneração óssea direta geralmente se dá por formação 
intramembranosa óssea e remodelação cortical direta sem formação de qualquer tecido 
externo (calo). Esse processo ocorre somente quando há redução anatômica dos 
fragmentos de fratura e quando a estabilidade dessa redução é assegurada com 
ausência de movimento interfragmentário. Nessas condições, os ósteons de cada um 
dos fragmentos migram em direção ao fragmento oposto formando túneis, por meio dos 
quais estabelecem novos sistemas Haversianos, fornecendo vias para penetração de 
vasos sanguíneos e deposição de tecido ósseo jovem. Esses novos vasos sanguíneos 
são acompanhados por células endoteliais e células mesenquimais perivasculares, que 
se tornam as células osteoprogenitoras de osteoblastos [62,66]. Esses ósteons (sistema 
de Havers) presentes ao longo do comprimento do osso são capazes de atravessar o 
local da fratura, promovendo a consolidação óssea sem a formação de calo periosteal 
[65]. 
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Embora não seja tão extensa quanto a remodelação endocondral, esta fase 
é necessária a fim de restaurar completamente as propriedades anatômicas e 
biomecânicas do osso [65]. 
 
       1.2.2.2 Regeneração indireta ou secundária da fratura 
 
A regeneração óssea indireta envolve a ossificação endocondral e 
intramembranosa, que ocorrem em locais variados ao longo da fratura. Trata-se de um 
processo ordenado de reparo e reorganização óssea. Esse tipo de regeneração de 
fratura é geralmente reforçado pelo movimento, após a colocação de pinos 
intramedulares e técnicas de fixação externa, pela colocação de placas flexíveis ou por 
fraturas cominutas complicadas; e inibido pela fixação rígida [65,66]. 
Os estágios da regeneração indireta incluem impactação, inflamação, 
formação de calo primário, mineralização e remodelação do calo. O sangramento das 
superfícies de fratura, periósteo e tecidos moles circundantes leva à formação de 
hematoma, que atua como a fonte das células hematopoiéticas e plaquetas que iniciam 
a cascata inflamatória. A resposta pró-inflamatória inicial envolve a secreção do fator de 
necrose tumoral-α (TNF-α), e interleucina-1 (IL-1), IL-6, IL-11 e IL-18. Esses fatores 
recrutam células inflamatórias, promovem o recrutamento de células mesenquimais, 
induzem apoptose de condrócitos hipertróficos durante ossificação endocondral e 
também a angiogênese no local lesionado, estimulam a produção do fator de 
crescimento endotelial vascular (VEGF) e a diferenciação de osteoblastos e 
osteoclastos [65,66]. Eles são secretados não apenas por macrófagos e células 
inflamatórias, mas também por células mesenquimatosas presentes no periósteo [4]. 
O componente celular reflete uma resposta inflamatória aguda com 
predominância de neutrófilos, embora linfócitos, monócitos, mastócitos e macrófagos 
também estejam presentes. Células fagocíticas removem os restos necróticos do local 
da fratura. A função de coagulação das plaquetas ajuda a estabilizar o hematoma e, à 
medida que sofrem degranulação, liberam fatores de crescimento vitais. Esses fatores, 
que incluem o fator de crescimento derivado das plaquetas (PDGF) e o fator de 
crescimento transformante beta (TGFβ), têm papéis na quimiotaxia, angiogênese e 
regulação das células mesenquimais [57]. 
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Com uma circulação intacta e uma resposta inflamatória atraindo e 
regulando células mesenquimais, o ambiente para formação de calo é garantido [57]. 
Durante o processo de reparação da fratura há ossificação do tipo 
intramembranosa na região subperiostal adjacente às suas extremidades distal e 
proximal, gerando um calo duro precoce. No entanto, a consolidação ocorre quando há 
formação de uma ponte de origem endocondral e por segunda intenção entre os 
fragmentos principais que, em última instância, fornece resistência mecânica para o 
suporte de peso [4]. 
Durante esse processo de formação endocondral, a diferenciação de células 
mesenquimais em condroblastos resulta na produção de matriz de cartilagem 
abundante. Os condrócitos, dentro da matriz, proliferam e se tornam o tipo de célula 
predominante no calo chamado mole. Essas células sintetizam e secretam matriz 
específica de cartilagem, incluindo colágeno tipo II e proteoglicanos, e uma vez 
estabelecida estabilidade mecânica, a cartilagem hipertrofia, libera seu conteúdo para a 
matriz extracelular via exocitose, e sofre mineralização de forma organizada e 
tridimensional. Essas vesículas de matriz contêm os três componentes necessários para 
permitir a calcificação da cartilagem: proteases, fosfatases e cálcio [4,47,57,73]. 
A matriz contém grandes proteínas e proteoglicanos que inibem a deposição 
de cálcio e estas são degradadas pelas proteases. A cartilagem calcificada atua como 
um estímulo para a angiogênese e os novos vasos sanguíneos trazem osteoblastos e 
condroclastos para o local. As células anteriores removem a estrutura da cartilagem e 
permitem que os osteoblastos estabeleçam uma estrutura óssea tecida em seu lugar. 
Esse calo suave é substituído por osso cheio de medula, que sofre uma remodelação 
significativa para se tornar osso suporte de peso [57,73]. 
A formação do osso primário é seguida por remodelação, em que o calo 
ósseo inicial é modificado por formação e reabsorção óssea secundária para restaurar 
a estrutura anatômica que suporta cargas mecânicas. A modelagem começa durante a 
fase de reparo e pode continuar com a remodelação por muitos anos. O osso é então 
capaz de retomar sua configuração original enquanto reage às forças que agem sobre 
ele (Lei de Wolff) [4,73]. 
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1.2.3. Defeito crítico 
 
Segundo Schmitz e Hollinger [75], um defeito ósseo experimental deveria 
ser grande o suficiente para que não ocorresse reparo espontâneo, pois só nessa 
situação o potencial osteogênico poderia ser estudado sem influências externas. Tal 
defeito, chamado de defeito ósseo crítico, possibilitaria a minimização da influência da 
idade, espécie e sítio anatômico em animais experimentais e a maximização do 
potencial osteogênico do modelo em teste, e sua padronização facilitaria a comparação 
entre os resultados de diferentes estudos. Um defeito intraósseo de tamanho crítico 
seria aquele de menor tamanho que não poderia ser reparado espontaneamente 
durante toda a vida do animal. No entanto, como a maioria dos estudos possui duração 
limitada, em pesquisas experimentais deve-se considerar como defeito de tamanho 
crítico aquele que não sofre reparo no período da duração do estudo [76]. 
Infelizmente não há consenso na literatura sobre a dimensão exata para se 
considerar um defeito ósseo como sendo crítico. Essa dimensão pode ser diferente de 
animal para animal, pois as características metabólicas, anatômicas e fisiológicas 
variam entre as diferentes espécies e conforme a região óssea em estudo [77]. Mesmo 
dentro de uma espécie não há consenso quanto ao tamanho crítico. Prado e 
colaboradores [78] testaram defeitos de 2,0, 3,0 e 3,5 mm de diâmetro produzidos na 
tíbia de ratos e não observaram influência da dimensão na porcentagem de formação 
óssea no centro dos defeitos, levando à ideia de que defeitos de diferentes tamanhos, 
em tíbias de ratos, possuem a mesma velocidade de reparação. 
A criação de um defeito ou perfuração que apresente regeneração 
semelhante ao reparo primário ou direto de fraturas e seja menos sujeito à influência de 
fatores mecânicos e a obstruções do aporte sanguíneo, e a posterior observação do 
desenvolvimento do seu reparo, constitui-se num modelo interessante para o estudo da 
regeneração óssea [79,80]. Esse modelo tem sido utilizado com frequência em 
experimentos clássicos que analisam a influência de diferentes técnicas cirúrgicas e 
farmacológicas na regeneração [81]. 
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1.2.4 Propriedades mecânicas do osso 
 
A avaliação da evolução de um processo de reparo ósseo requer, além de 
uma análise biológica, uma análise mecânica para medir a carga que este novo tecido 
pode suportar e qual é a relação dela com o tecido ósseo íntegro [82,83]. As 
propriedades mecânicas definem o comportamento do material quando sujeito a 
carregamentos de natureza mecânica, determinando sua capacidade de transmitir e 
resistir aos esforços que são aplicados. Representam uma das características mais 
importantes a serem consideradas em um material com função estrutural. A relação 
entre os valores das propriedades mecânicas de um material e dos esforços que lhe 
serão aplicados definirá se o material executará sua função sem se romper ou deformar 
excessivamente [84,85]. 
Do ponto de vista do estudo dos materiais, o osso pode ser considerado um 
material compósito formado por uma fase mineral, constituída de hidroxiapatita (aprox. 
70% em peso), uma fase orgânica, constituída predominantemente de colágeno tipo I 
(aprox. 22% em peso) e 8% de água. A fase mineral proporciona ao osso rigidez e 
resistência a tensões de compressão, enquanto que a fase orgânica provê resistência 
a tração, ductilidade (capacidade de se deformar sob a ação de tensões mecânicas) e 
tenacidade (capacidade de absorver energia até a fratura). Essa combinação ímpar de 
propriedades, muito difícil de ser obtida em materiais artificiais (nos quais o aumento da 
resistência costuma levar à diminuição da tenacidade e vice-versa), permite ao osso 
cumprir adequadamente suas funções de sustentação, locomoção e proteção do 
organismo com o mínimo peso [86]. 
Quando submetido a um esforço de tração ou compressão, o tecido ósseo 
apresenta uma curva tensão-deformação qualitativamente semelhante à maioria dos 
materiais (Figura 1), com uma região inicial aproximadamente linear, na qual o material 
se deforma elasticamente (retorna às dimensões originais com a retirada do esforço) e 
uma região não linear, correspondente à fase de deformação plástica ou permanente. 
A inclinação da reta correspondente à região elástica é definida como o módulo de 
elasticidade do material (E). A tensão a partir da qual o material passa a se deformar 
plasticamente é chamada tensão (ou limite) de escoamento (σe), e a máxima tensão 
alcançada antes da ruptura é denominada limite de resistência (σr). εe é a deformação 
no escoamento e εr a deformação na ruptura [87]. 
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Figura 1- Típica curva de tensão x deformação de material com comportamento plástico. 
As propriedades mecânicas do tecido ósseo variam com a distribuição 
espacial e qualidade de seus componentes e com a densidade, havendo, portanto, 
diferenças substanciais entre osso cortical e esponjoso e entre os níveis macroscópico 
e microscópico [86]. 
As propriedades mecânicas do osso são muito diferentes das que se obteria 
em um material compósito formado pela simples combinação de uma matriz de 
hidroxiapatita com fibras de colágeno. Essas propriedades peculiares resultam da 
estrutura hierárquica do tecido ósseo, que apresenta diferentes mecanismos de 
dissipação e absorção de energia em diferentes escalas, desde o desenrolamento e 
deslizamento relativo de moléculas de colágeno e quebra de ligações intermoleculares 
no nível manométrico, passando pelo alongamento/cisalhamento da matriz fibrilar e 
deslizamento fibrilar no nível micrométrico, até a interação dos ósteons com trincas em 
crescimento, principalmente por deflexão e ponteamento de trincas, que resulta em 
tenacificação da estrutura [88,89]. 
Da perspectiva do estudo biomecânico do osso, as propriedades de 
interesse são as medidas no nível macroscópico. Porém, devido à natureza 
heterogênea, anisotrópica (propriedades diferentes em direções diferentes) e 
viscoelástica (resposta à aplicação de carga varia com a velocidade da deformação) do 
osso, aliada à inexistência de uma padronização nos métodos de medição, os números 
encontrados na literatura apresentam considerável variação, algumas vezes até com 
valores conflitantes, sendo difícil se comparar uns com os outros. Influenciam na 
variação dos resultados o tamanho, a orientação geométrica, o modo de preparação 
(secagem, congelamento, liofilização, irradiação gama, reidratação), a temperatura, a 
σe 
Deformação 
Tensão 
σr 
εe εr 
E 
Região elástica 
Região 
plástica 
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umidade e a origem das amostras (idade, sexo do doador, localização no corpo, 
presença de doenças) [90-95]. 
Os ossos longos são mais resistentes na direção longitudinal do que na 
tangencial ou radial, principalmente pelo fato de os ósteons serem orientados ao longo 
do eixo ósseo e justapostos entre si. Se um osso longo receber carga na direção 
perpendicular aos ósteons, tenderá a sofrer fratura frágil [96]. No osso esponjoso (ou 
trabecular), não existem canais harvesianos, sendo o tecido depositado em camadas 
longitudinais. Essa diferença microestrutural, combinada ao pequeno tamanho das 
trabéculas e à alta porosidade, resulta em menores rigidez e resistência [97]. 
O osso trabecular comporta-se mecanicamente como um material poroso 
de estrutura celular. Também apresenta uma região elástica aproximadamente linear, 
mas depois de ultrapassada a tensão de escoamento em compressão, exibe uma 
extensa região plástica na qual a tensão permanece aproximadamente constante devido 
ao colapso da estrutura celular. Conforme os poros continuam a colapsar, a rigidez volta 
a aumentar [98]. Os valores das propriedades mecânicas do osso trabecular são 
estreitamente dependentes de sua localização anatômica e função, e sua variação é 
muito maior do que para o osso cortical. A Tabela 1 reproduz as faixas de valores do 
limite de resistência a compressão e do módulo de elasticidade de diferentes ossos 
trabeculares humanos, dados compilados da literatura por Goldstein [98]. Já Oftadeh et 
al. [99] compilaram da literatura módulos de elasticidade, medidos por diferentes 
métodos, de trabéculas extraídas de diferentes ossos humanos e encontraram valores 
entre 5,7 e 24,4 GPa. A diferença de algumas ordens de grandeza entre estes últimos 
valores e aqueles obtidos para o osso trabecular como um todo personifica a influência 
da porosidade na definição das propriedades mecânicas deste tecido. 
As Tabelas a seguir reproduzem dados citados por outros pesquisadores 
[100-103] compilados da literatura, das propriedades mecânicas mais importantes do 
osso humano. A Tabela 1 apresenta faixas de variação de algumas propriedades 
mecânicas do osso trabecular, a Tabela 2 apresenta propriedades mecânicas obtidas 
em ensaios de tração para osso cortical e a Tabela 3 apresenta os dados obtidos em 
ensaios de compressão, flexão e cisalhamento também para osso cortical. 
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Tabela 1- Faixas de variação do limite de resistência (σr) e do módulo de elasticidade (E) 
compilados da literatura por Goldstein [98] para osso trabecular humano de diferentes 
localizações. 
Osso σr (MPa) E (GPa) 
Tíbia proximal 0,2 a 116,4 0,0014 a 0,552 
Fêmur distal 0,56 a 66,2 0,0076 a 2,942 
Fêmur proximal 0,15 a 310 0,02 a 9,8 
Corpo vertebral 0,06 a 7 0,0011 a 0,428 
Patela - 0,1213 a 0,58 
Tíbia distal 5 a 65 - 
Calcâneo 0,34 a 10,34 - 
Crista ilíaca 0,12 a 8,2 0,005 a 0,282 
            
       Em relação às propriedades mecânicas dos ossos de ratos – cobaias 
utilizadas neste trabalho – há pouquíssima informação na literatura. Destaque para Cory 
et al. [104], que obtiveram, em ensaios de compressão de amostras extraídas de 
fêmures de ratos Sprague-Dawley, para osso cortical: σe = 109,00±33,82 MPa, εe = 
0,0245±0,0055, σr = 139,50±19,14 MPa, εr = 0,0316±0,0128 e E = 8,803±2,533 GPa; e 
para osso trabecular: σe = 29,95±12,09 MPa, εe = 0,0201±0,0110, σr = 35,95±15,62 MPa, 
εr = 0,0390±0,0282 e E = 2,169±0,916 GPa. 
Os métodos utilizados para a obtenção das propriedades mecânicas de 
ossos serão apresentados a seguir, na seção 1.5. 
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Tabela 2- Limite de escoamento (σe), resistência (σr), módulo de elasticidade (E), deformação 
na ruptura (εr), idade dos doadores e taxa de deformação (𝜀̇) de osso cortical humano em tração. 
Osso 𝜀̇ (s-1) Idade σe (MPa) σr (MPa) E (GPa) εr Citado por 
Fêmur 
0,05 
20-29 120 140 17,0 0,034 
Carter e 
Spengler 
[100] 
30-39 120 136 17,6 0,032 
40-49 121 139 17,7 0,030 
50-59 111 131 16,6 0,028 
60-69 112 129 17,1 0,025 
70-79 111 129 16,3 0,025 
80-89 104 120 15,6 0,024 
? 
0-14 - 117,1 13,2 - 
Jameson 
[101] 
44-64 - - 16,6 - 
21-71 114 135 17,0 - 
20-39 - 124 17,6 0,014 Pal [103] 
“baixa” 
? 
- 122 - - 
Reilly e 
Burstein 
[102] 
? - 86,5 - - 
0,1 - 151 - - 
Tíbia 
“baixa” - 140 -  
? - 95,3 - - 
“muito 
baixa” 
< 60 - 138 - - 
> 60 - 119 - - 
? 20-39 - 174 18,4 0,015 Pal [103] 
Fíbula “baixa” ? - 146 - - 
Reilly e 
Burstein 
[102] 
Úmero 
? 20-39 
- 125 17,5 0,014 
Pal [103] 
Rádio - 152 18,9 0,015 
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Tabela 3- Limite de escoamento (σe), resistência (σr), módulo de elasticidade (E), deformação 
na ruptura (εr), idade dos doadores e taxa de deformação (𝜀̇) de osso cortical humano, obtidos 
em compressão, flexão e cisalhamento. 
Osso 𝜀̇ (s-1) Idade σe (MPa) σr (MPa) E (GPa) εr Citado por 
Compressão 
Fêmur 
? 21-71 - 205 18,2 - 
Jameson 
[101] 
“baixa” ? 
- 159 - - Reilly e 
Burstein 
[102] - 219 - - 
? 20-39 - 107  0,019 Pal [103] 
Flexão 
Fêmur 
? 
2-17 - 179,6 10,8 - 
Jameson 
[101] 
42-49 166 - 10,8 - 
35-92 - 151,1 14,1 - 
19-49 227 281 11,5 - 
50-69 221 270 11,1 - 
70-89 191 227 10,7 - 
28-90 - 225 12,5 - 
? 
- 157 - - 
Reilly e 
Burstein 
[102] “baixa” 
- 164 - - 
- 181 - - 
Fíbula ? 4-16 - - 9,1 - 
Jameson 
[101] 
Cisalhamento 
Fêmur 
“baixa” 
? 
- 53,1 - - Reilly e 
Burstein 
[102] 
? 
- 82,4 - - 
20-39 - 54 3,2* - Pal [103] 
*Módulo de elasticidade transversal. 
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1.2.5 Ensaios mecânicos 
 
São tradicionalmente empregados na determinação experimental das 
propriedades mecânicas de ossos e reparos ósseos os ensaios de tração [39], 
compressão, flexão em 3 ou 4 pontos [40,41], torção [42] e indentação [105-111], 
mostrados esquematicamente na Figura 2. O equipamento mínimo necessário para a 
realização desses ensaios inclui uma máquina universal de ensaio, um transdutor para 
medição da força aplicada (célula de carga), outro para medição da deformação 
(extensômetro) e um sistema de aquisição de dados. As máquinas de ensaio permitem 
aplicação de cargas numa variedade de taxas e magnitudes, sendo usualmente 
conectadas a um computador que a controla e registra os dados. A partir de um 
programa específico, obtém-se a curva de tensão versus deformação (Figura 1) [112]. 
Em geral, os ensaios são realizados aumentando-se gradualmente a carga até que o 
objeto se rompa ou apresente deformação excessiva. 
                   
 
 
 
 
  
 
Figura 2- Representação esquemática das cargas nos ensaios mecânicos tradicionais. 
 
O ensaio mecânico adequado deve ser escolhido de acordo com a aplicação 
do material, do esforço sofrido e das propriedades mecânicas a serem mensuradas 
[85,87,113]. Na pesquisa ortopédica, os ensaios mecânicos podem ser realizados com 
corpos de prova extraídos de ossos, quando se objetiva determinar as propriedades 
mecânicas do osso como material, ou com ossos inteiros ou em partes, quando se 
objetiva medir o efeito de algo (tratamento, implante) naquele osso sendo ensaiado 
[114]. 
Indentação 
Torção Flexão em 4 pontos 
Flexão em 3 pontos 
Compressão Tração 
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As técnicas de análise mecânica clássicas utilizam a força extrínseca versus 
os dados de deslocamento obtidos a partir de ensaios mecânicos em amostras 
homogêneas usinadas (corpos de prova), e cálculos analíticos baseados na geometria 
da amostra, para gerar informações intrínsecas sobre as propriedades do material. No 
entanto, tal usinagem e homogeneização não são possíveis no osso e no reparo ósseo, 
devido às suas naturezas atípicas e não homogêneas. Portanto, ensaios mecânicos 
realizados em ossos, não em corpos de prova, fornecem valores de cargas e 
deslocamentos aplicáveis somente àquela situação particular. Cálculos analíticos 
baseados na suposição de uma seção transversal homogênea e regular são fortemente 
influenciados por fatores geométricos e podem apresentar erros consideráveis [115]. 
Nos ensaios de tração e compressão a carga é aplicada longitudinalmente 
à peça ou ao corpo de prova que se deseja ensaiar. Sob a ação da força de tração (ou 
compressão), a amostra sofre um alongamento (ou encurtamento) e é gerada em seu 
interior uma tensão paralela ao seu eixo longitudinal e perpendicular à sua secção 
transversal, chamada tensão normal (de tração ou compressão, conforme o ensaio). Em 
corpos de prova com secção transversal regular, essa tensão é idealmente constante, 
calculada dividindo-se a força aplicada pela área da secção, o que não ocorre em 
amostras irregulares. Inúmeras propriedades mecânicas podem ser obtidas a partir da 
curva tensão x deformação gerada no ensaio (Figura 1), como o limite de escoamento, 
limite de resistência a tração (ou compressão), limite de ruptura, módulo de elasticidade, 
alongamento na ruptura, resiliência e tenacidade. O corpo de prova de osso para o 
ensaio de tração deve ser concebido de forma a que a maior parte da deformação ocorra 
na sua porção central. Além disso, o seu comprimento deve ser relativamente grande e 
o processo de usinagem para sua fabricação deve ser efetuado cuidadosamente para 
evitar-se a formação de defeitos superficiais que interfiram no comportamento do 
material durante o ensaio [58]. No emprego de ensaios de tração para investigar a 
regeneração óssea existe o risco de a amostra não se romper no calo, mas em outra 
região, o que levaria à invalidação dos resultados. 
No ensaio de flexão em três pontos, as amostras são colocadas 
horizontalmente sobre dois apoios e carregadas em seu ponto central, de modo que a 
linha de fratura permaneça no centro, pois ali será máximo o momento fletor. Em um 
ensaio de flexão em que os apoios e a aplicação de carga reproduzam o esquema da 
Figura 2, são geradas tensões de compressão na região superior da amostra e tensões 
de tração na região inferior. Se a amostra for assimétrica, a tensão será nula em seu 
centro, na chamada linha neutra. As tensões serão máximas nas superfícies superior e 
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inferior. Curvas de força aplicada versus deslocamento de seu ponto de aplicação são 
geradas pelo software da máquina de ensaio [116]. Quando se ensaiam ossos íntegros, 
o tamanho da amostra e sua geometria não são controlados e os resultados costumam 
ser expressos em força versus deslocamento, não em tensão versus deformação [117]. 
Esse teste é muito utilizado em ossos longos de animais como ratos, camundongos e 
coelhos, que são muito pequenos para permitir a retirada de amostras e precisam ser 
ensaiados inteiros. O teste de flexão em três pontos é simples, mas tem a desvantagem 
da criação de uma alta tensão de cisalhamento na região da secção central da amostra 
[40,116-118]. A não consideração da influência dessa tensão de cisalhamento pode 
levar a erros de até 38% nos resultados [119]. 
No ensaio de flexão em quatro pontos o carregamento é aplicado em dois 
pontos simétricos em relação ao centro dos apoios, eliminando-se a presença de 
tensões transversais de cisalhamento no centro da amostra e criando-se uma região 
(entre os dois pontos de aplicação da carga) submetida a momento fletor constante. 
Este ensaio exige amostras de tamanho suficiente para acomodar os dois pontos de 
aplicação de carga e os dois apoios e com forma tal que permita a aplicação simétrica 
de duas forças de igual valor. Estes requisitos são mais simples de se conseguir com 
amostras de forma regular (corpos de prova), mas um pouco difíceis em um osso 
íntegro. Em consequência, o ensaio de flexão mais frequentemente utilizado para testar 
ossos é o em três pontos [117]. 
O ensaio de torção é outro tipo de teste mecânico empregado com 
frequência no estudo biomecânico de ossos, regeneração óssea e implantes. Quando 
uma amostra é carregada em torção, a ela é aplicado um momento torçor e surge em 
seu interior uma tensão de cisalhamento que varia de zero no seu centro a um valor 
máximo na superfície. Para qualquer secção transversal, a tensão máxima de 
cisalhamento em torção pode ser calculada [116,118]. Quando realizado em corpos de 
prova, os ensaios de torção fornecem propriedades intrínsecas de cisalhamento (por 
exemplo, módulo de elasticidade transversal e resistência ao cisalhamento). No entanto, 
em testes de ossos inteiros, só a força estrutural (carga máxima), rigidez (inclinação da 
curva de torque versus ângulo de torção) e energia para fraturar (área sob a curva 
torque-ângulo de torção) podem ser obtidos, sendo que esses parâmetros são 
propriedades estruturais do osso como um todo, influenciadas pela sua forma e 
qualidade do tecido [117]. O ensaio de torção é mais adequado para o estudo de ossos 
inteiros. Se a amostra tiver sido submetida a osteossíntese ou fratura, o calo poderá ser 
mais resistente do que o osso circundante. Em tal caso, a fratura ocorreria fora do calo 
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e os dados registados não se relacionariam a este. Os ensaios de flexão em três pontos 
e, preferencialmente em quatro pontos, isolam o calo como a região a ser testada, o que 
é uma vantagem sobre o ensaio de torção [120]. No entanto, existem situações em que 
se deseja reproduzir os esforços de torção a que estão submetidos certos ossos. Como 
cada tipo de ensaio tem seus prós e contras, é quase impossível encontrar um consenso 
universalmente aceito [96]. 
Modelos experimentais que utilizam esses três tipos de ensaio (tração, 
flexão e torção) usualmente avaliam a regeneração de ossos osteotomizados ou 
fraturados. Nessas situações, a regeneração sofre influência das tensões e 
deformações oriundas do peso e da movimentação dos animais, as quais 
reconhecidamente afetam o processo de consolidação óssea [46], e do próprio tamanho 
do osso ou, mais especificamente, da área da sua secção transversal na região da 
osteotomia. O ensaio de indentação é um tipo de ensaio que permite a avaliação de 
propriedades mecânicas em amostras de osso que não foram seccionadas. 
O ensaio de mecânico de dureza é bastante aplicado em engenharia, 
mostrando-se uma técnica eficiente quando se deseja uma análise comparativa ao invés 
da determinação das propriedades intrínsecas do material [87]. Consiste na compressão 
de um penetrador sobre a superfície de um material e a medição da força aplicada, da 
penetração resultante e/ou das dimensões geométricas da impressão produzida no 
material. Em engenharia de materiais é padronizado como ensaio de dureza. Utilizam-
se penetradores fabricados em aço ou diamante com formatos de ponta padronizados 
(quadrado, retangular, esférico, entre outros), os quais são pressionados contra a 
superfície do material sob condições específicas de carga, causando-lhe deformação 
elástica e plástica. A área da marca superficial formada ou sua profundidade são 
medidas e correlacionadas com um valor numérico, o qual representa a dureza do 
material [121]. Essa correlação é baseada na tensão que o penetrador produz no 
material ao vencer a sua resistência à penetração. A dureza de um material depende 
diretamente das forças de ligação entre átomos, íons ou moléculas, assim como da 
resistência mecânica [46,87]. 
O ensaio de dureza proposto por J. A. Brinell em 1900, denominado dureza 
Brinell (HB), é um dos mais empregados até os dias de hoje no teste de materiais. O 
ensaio consiste em comprimir lentamente uma esfera de aço, de diâmetro D, sobre a 
superfície plana do corpo de prova, através de uma carga F, durante um tempo T. Essa 
compressão produzirá uma impressão permanente no corpo de prova com o formato de 
uma calota esférica, tendo um diâmetro d depois de removida a carga (Figura 3) [87]. 
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Figura 3- Modelo de ensaio de dureza Brinell. 
 
A dureza Brinell é dada em N/mm2 (ou kgf/mm2) e é definida como o 
quociente entre a carga aplicada (F) e a área de contato (área superficial da calota 
esférica da impressão (Sc). A dureza Brinell relaciona-se com os valores D e d conforme 
a expressão abaixo [121]: 
𝐻𝐵 =
𝐹
𝑆𝑐
=
𝐹
𝜋.𝐷.𝑡
=
2𝐹
𝜋.𝐷.(𝐷−√𝐷2−𝑑2)
                         Eq. 1 
Onde: 
F = força aplicada; 
D = diâmetro da ponta do penetrador; 
p = profundidade da impressão; 
d = diâmetro da impressão. 
A relação entre o diâmetro da impressão (d) e a profundidade da impressão 
(t) é dada por: 
𝑑 = √4. 𝑡. (𝐷 − 𝑡)                                              Eq. 2 
Alternativamente, a dureza pode ser calculada com base na área aparente 
da impressão (π.D2/4). Neste caso, é chamada de dureza Meyer. 
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Inicialmente, Brinell propôs uma carga F igual a 3000 kgf e uma esfera de 
aço com 10 mm de diâmetro. Entretanto, para corpos de prova mais moles, a carga 
pode ser diminuída para evitar uma impressão muito grande ou profunda e, para corpos 
de prova muito pequenos, pode-se também diminuir o valor D, a fim de que a impressão 
não fique muito perto das bordas [121]. O afastamento das bordas e a espessura do 
corpo também devem ser considerados, para evitar, em ambos os casos, degenerações 
laterais e de profundidade, falseando o resultado. O corpo de prova a ser ensaiado deve 
estar bem apoiado, para se evitar algum deslocamento quando for aplicada a carga. 
Caso haja alguma movimentação da peça durante o ensaio, este fica inválido [122]. As 
esferas geralmente usadas (esferas padrão) têm diâmetros de 1, 2, 5 e 10 mm ou 1/2, 
1/8 e 1/16 polegadas [121]. 
Uma limitação do ensaio é a recuperação elástica que ocorre ao ser retirada 
a carga, de modo que o diâmetro da impressão não é o mesmo de quando a esfera 
estava em contato com o corpo de prova. Essa recuperação será tanto maior quanto 
mais duro for o material, pois os materiais mais duros possuem zona plástica reduzida. 
Portanto, a recuperação elástica é uma fonte de erros na determinação da dureza Brinell 
[122]. Outro fator limitante é a exigência de superfícies planas, caso contrário haverá 
erro na leitura do diâmetro d [121]. 
Com o tempo, foram sendo propostos novos métodos de medição de 
dureza, geralmente com penetradores menores (Rockwell, Vickers, Shore, Knoop, entre 
outros), cada uma com alguma vantagem em relação ao método Brinell. Porém, como 
a impressão desta dureza abrange uma área de contato maior que a dos outros tipos, 
ela é a única utilizada e aceita para materiais que tenham uma estrutura interna não 
uniforme, contendo impurezas e poros. O baixo custo dos aparelhos para medida de 
dureza Brinell favorece o seu largo emprego. Por outro lado, o grande tamanho da 
impressão pode impedir o uso deste teste em peças pequenas ou em partes 
criticamente tensionadas, onde a impressão pode ser um local preferencial para a falha 
mecânica da peça [87]. 
Em 1992 Oliver e Pharr [123] propuseram um método de nanoindentação, 
com resolução de 0,3 μN a 0,16 nm, para determinar a dureza e o módulo de 
elasticidade de materiais em escala nanométrica. Este método, capaz de proporcionar 
a determinação do módulo de elasticidade de uma única lamela, foi rápida e 
entusiasticamente adotado na pesquisa das propriedades mecânicas do osso [105], 
embora haja quem o considere inadequado para um material com as características do 
tecido ósseo [124]. 
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Outro método utilizado na determinação do módulo de elasticidade do osso 
é o ultrassom. Medindo-se a velocidade de propagação do ultrassom na amostra, 
obtém-se o módulo de elasticidade por meio da equação E = ρ.v, onde ρ é a densidade 
do material e v a velocidade de propagação da onda em seu meio [125]. 
 
1.2.6 Outros métodos de avaliação da regeneração óssea 
 
Além dos ensaios mecânicos descritos no item anterior, existe um grande 
número de técnicas disponíveis para o estudo da regeneração óssea dos pontos de 
vista morfológico (geometria e microarquitetura do tecido) e físico-químico (análise da 
composição do tecido). O estudo morfológico inclui técnicas radiológicas e histológicas 
que fornecem informações basicamente na forma de imagens, enquanto que o estudo 
analítico pode fornecer informações sobre a presença e a concentração de elementos 
químicos ou moléculas. Entre estas técnicas, empregou-se no presente trabalho: 
microscopia óptica (MO), microscopia eletrônica de varredura (MEV) e microtomografia 
computadorizada (micro-CT) para análise morfológica e espectroscopia Raman e EDS 
(Espectroscopia de Raios X por Energia Dispersiva) para análises químicas. 
A histologia é a técnica que permite avaliar a remodelação óssea e a 
maturidade do tecido [126]. A microscopia óptica pode alcança resoluções entre 100 nm 
e 1 μm, enquanto que a microscopia eletrônica de varredura alcança resolução de até 
10 nm. A microscopia óptica permite o reconhecimento das diferentes fases do reparo 
ósseo além do reconhecimento das estruturas celulares envolvidas usando técnicas de 
coloração tecidual. A microscopia eletrônica de varredura se baseia em um feixe focado 
de elétrons que varre a superfície do material. Após interagir com a amostra, o feixe é 
coletado por um detector e transmitido a uma tela catódica com varredura perfeitamente 
sincronizada com a do feixe incidente, formando assim uma imagem altamente 
magnificada da superfície do material que é similar à que se observaria se uma imagem 
óptica fosse possível em tal escala [51,127]. A micro-tomografia (micro-CT), uma 
evolução de alta resolução dos sistemas clínicos de tomografia computadorizada, 
tornou-se nos últimos anos “padrão ouro” para a avaliação ex-vivo da morfologia e da 
microarquitetura óssea de ratos ou outros animais de pequeno porte [128]. O micro-CT 
permite a medição rápida de espécimes variando em tamanho (de alguns milímetros até 
alguns centímetros), fornecendo informações sobre a microarquitetura tridimensional 
(3D) e mineralização local em termos de conteúdo de hidroxiapatita. Uma combinação 
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dessas três técnicas pode ser usada para descrever uma amostra de forma mais 
abrangente [83,129,130]. 
A espectroscopia Raman e Espectrometria de Raios X por Energia 
Dispersiva (EDS) são dois métodos muito utilizados no estudo analítico da regeneração 
óssea [120,126]. A espectroscopia Raman fornece informações sobre os parâmetros 
estruturais do material por meio de espectros produzidos pela dispersão da luz 
espalhada sobre as moléculas da amostra analisada. Os espectros obtidos caracterizam 
o espalhamento que ocorre durante a troca de energia entre fótons (partículas de luz) e 
átomos que formam a amostra, e podem fornecer informações sobre a qualidade do 
tecido ósseo recém-formado, obtendo espectros característicos para os componentes 
mineral e proteico desse tecido [131-134]. Tais espectros podem ser usados para 
determinar as mudanças na mineralização em regiões específicas do reparo e a relação 
carbonato-fosfato pode fornecer importantes informações sobre a qualidade do calo à 
medida que ele varia, dependendo da arquitetura do colágeno, de sua idade e de sua 
cristalinidade mineral [135,136]. O colágeno pode ser detectado por alterações nas 
bandas de proteínas dos espectros Raman. No estudo do reparo ósseo, as áreas não 
completamente mineralizadas presentes durante os primeiros estágios da fase 
reparadora podem ser avaliadas com base na sua estrutura de colágeno, que 
apresentará diferentes níveis de maturidade [137]. 
A EDS é uma técnica aplicada para estudar a composição atômica de uma 
amostra analisando a emissão de raios X característicos através de um espectrômetro 
de dispersão de energia. Esta técnica pode ser empregada juntamente com a geração 
de imagens pelo microscópio eletrônico de varredura. O feixe de elétrons do MEV pode 
deslocar elétrons das camadas mais internas dos átomos da amostra sob análise. 
Quando esses átomos retornam ao seu estado fundamental, ocorre a emissão de raios 
X característicos para cada elemento químico. A detecção desses raios X permite o 
conhecimento dos elementos químicos presentes na amostra. A EDS pode ser 
particularmente útil para detectar elementos químicos específicos que estejam 
presentes no reparo ósseo, os quais não poderiam ser detectados por espectroscopia 
Raman [51,127]. 
Além dos citados acima, existem vários outros métodos que costumam ser 
empregados na avaliação da regeneração óssea, como o espalhamento de raios-X a 
baixo ângulo (SAXS), método analítico com resolução entre 10 e 100 nm, microscopia 
de luz polarizada, espectroscopia de infravermelho por transformada de Fourier (FTIR), 
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micro-MRI, densitometria por emissão de raios-X de dupla energia (DXA), 
histomorfometria, imunohistoquímica e ultrassom quantitativo [120,126]. 
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2 MÉTODO 
2.1 Tamanho amostral 
 
Foram utilizados cento e vinte e quatro ratos machos Wistar (W-H) 
(Rattus novergicusalbinus, Rodentia mammalia), com 12 semanas de idade, 
peso de 350(±20) g, do Centro Multidisciplinar para Investigação Biológica 
(CEMIB) da Universidade Estadual de Campinas (UNICAMP). Os procedimentos 
cirúrgicos e protocolos de ética foram aprovados pelo Comitê de Ética em 
Pesquisa Animal da UNICAMP (registro nº 2497-1) (Anexo III). 
Dos cento e vinte e quatro ratos (124), cinquenta e nove (59) foram 
alocados aleatoriamente para ensaios de indentação, 29 para avaliação 
histológica, 14 para Raman, MEV e EDS, e 22 para microtomografia 
computadorizada 3D, subdivididos de acordo com o tempo de seguimento em: 
grupo controle (osso integro de animais de 24 semanas), uma semana, duas 
semanas, quatro semanas, oito semanas e 12 semanas de pós-operatório, 
conforme demonstrado na Tabela 4. 
 
Tabela 4- Número de animais alocado em cada grupo experimental de acordo com o teste 
realizado. 
Teste 
Grupos experimentais 
Total de 
animais 
por 
teste 
Controle 
Tempo de seguimento 
(semanas) 
1 2 4 8 12 
Ensaio de 
Indentação 
Indentador de 3,2 mm 4 5 7 6 4 4 30 
Indentador de 5,0 mm 4 3 7 6 4 5 29 
Histologia 
Corte Transversal 2 2 3 3 2 2 14 
Corte Longitudinal 2 3 3 3 2 2 15 
EDS/MEV/Raman - 2 2 3 3 2 2 14 
microCT - 2 4 4 4 4 4 22 
Total de animais por grupo experimental 16 19 27 25 18 19 124 
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2.2 Procedimento cirúrgico 
 
Após serem anestesiados por via intravenosa da cauda com 
Cetamina (60 mg/kg) e Xilazina (5 mg/kg), os animais foram submetidos a 
tricotomia dos membros posteriores e antissepsia com solução de digluconato 
de clorexidina 2%. 
Sobre uma prancha, os animais foram colocados em decúbito dorsal 
e em posição supina com os membros anteriores fixados e os posteriores (direito 
e esquerdo) livres, expostos e isolados por campo cirúrgico fenestrado estéril. A 
metáfise ântero-medial proximal de ambas as tíbias foi exposta por meio de uma 
incisão na pele com 1,5 cm no sentido longitudinal dos lados direito e esquerdo 
de cada animal e um defeito mono-cortical transversal foi produzido por uma 
broca de 3,2 mm de diâmetro acoplada a uma furadeira manual elétrica de baixa 
velocidade (130 rpm). Para evitar a penetração da broca e perfuração da cortical 
oposta, foi utilizado um dispositivo de stop que limitava a profundidade do furo a 
1,5 mm. Em seguida, foi feita a escarificação do defeito com fresa de mesmo 
diâmetro que a broca para retirada de resíduos de material ósseo. Por fim, a pele 
foi suturada com fio de nylon 3.0 (Figura 4). 
Os animais foram mantidos em gaiolas de plástico com cama de 
maravalha, alimento e água ad libitum, a 25°C e ciclos 12h:12h claro-escuro. 
Como analgesia pós-operatória, os animais receberam solução de paracetamol 
(25 mg/kg/48h). O apoio nos membros posteriores foi autorizado imediatamente. 
Os animais foram acompanhados e sacrificados por overdose de pentobarbital 
de sódio, após 1, 2, 4, 8 e 12 semanas de pós-operatório, as tíbias foram 
removidas e foi realizada a observação macroscópica para avaliação da 
integridade do defeito ósseo (Figura 5). 
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Figura 4- Procedimento cirúrgico: (a) perfuração do defeito ósseo; (b) escarificação do defeito 
ósseo com fresa de 3,2 mm; (c) aproximação de pele com Nylon 3-0; (d) sutura de 1,5 cm no 
sentido longitudinal realizada em metáfise anteromedial proximal. 
 
 
 
Figura 5- Observação macroscópica do defeito ósseo. 
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2.3 Ensaio de Indentação 
  
Os ensaios de indentação foram realizados em 118 tíbias (lado direito 
e esquerdo) de 59 animais (sendo 30 para indentador de 3,2mm e 29 para o de 
5 mm). Após observação macroscópica, quatro amostras foram descartadas 
devido a fraturas e 114 foram testadas. Logo após a eutanásia dos ratos, as 
tíbias foram embutidas parcialmente em um leito de gesso (Figura 6), com 
período de secagem de 2 horas, de forma a manter a superfície do furo paralela 
à mesa da máquina durante o ensaio, uma vez que, de acordo com o método 
Brinell [121], o identador deve estar perpendicular ao material durante o teste. 
 
Figura 6- Aspecto da tíbia apoiada em um leito de gesso e parcialmente embutida para o ensaio 
de indentação. 
Macroscopicamente o defeito era facilmente identificável nos grupos 
com tempos de seguimento menores (Figura 7), mas para melhorar a 
visualização da área do defeito durante o alinhamento com o indentador, nos 
grupos de quatro, oito e 12 semanas, optou-se por “desenhar” a sua borda com 
um marcador de tinta permanente logo após a retirada da tíbia (Figura 8). 
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Figura 7- Aspectos macroscópicos da área do defeito nos diferentes tempos de seguimento. (a) 
Amostra de tempo de seguimento de uma semana. (b) Amostra de tempo de seguimento de duas 
semanas. 
 
 
 
Figura 8- Aspectos macroscópicos da área do defeito nos diferentes tempos de seguimento, 
marcadas com caneta permanente. (a) Amostra de tempo de seguimento de quatro semanas. 
(b) Amostra de tempo de seguimento de oito semanas. (c) Amostra de tempo de seguimento de 
doze semanas. 
 
a b 
a b c 
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Os ensaios de indentação foram executados em máquina de ensaio 
universal EMIC®, no laboratório de ensaios mecânicos do DEMA, na Faculdade 
de Engenharia Mecânica (FEM)/Unicamp (Figura 9), imediatamente após a 
secagem do gesso. Foram utilizados dois penetradores padronizados 
(indentadores) de ponta esférica Brinell, constituídos de esferas de precisão de 
1/16 polegadas (3,175 mm) e 5,0 mm de diâmetro fixadas na ponta de uma haste 
cilíndrica (Figura 10a-b). Neste trabalho, o indentador de 1/16 polegadas será 
referido sempre como de 3,2 mm. Não foi possível utilizar esses indentadores 
nos ensaios do grupo de uma semana devido à concavidade apresentada pelo 
defeito neste tempo de seguimento, pois a fixação das esferas tocava a borda 
do defeito antes destas tocarem o tecido neoformado. O indentador com esfera 
de 3,2 mm de diâmetro foi então substituído, somente neste tempo de 
seguimento, por uma haste cilíndrica de 3,2 mm de diâmetro com ponta esférica 
(Figura 10c). O ensaio com o indentador de esfera de 5,0 mm não pode ser 
realizado no grupo de uma semana, pois a ponta esférica sempre tocava a borda 
de um defeito côncavo, mesmo com um indentador similar ao mostrado na Figura 
10c. 
O indentador, acoplado a uma célula de carga de 500 N, era centrado 
em relação ao eixo do defeito ósseo e posicionado imediatamente acima da 
superfície do tecido recém-formado. A centralização era realizada manualmente 
e o posicionamento vertical do indentador era obtido abaixando-o lentamente até 
que a célula de carga acusasse o toque na amostra. Neste ponto, o indentador 
era deslocado 0,1 mm para cima. A Figura 10 apresenta os indentadores tocando 
as tíbias. 
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Figura 9 - Máquina de ensaios universal EMIC®. 
 
 
 
 
Figura 10. Indentadores posicionados para início do teste. (a) Penetrador Brinell com esfera de 
5,0 mm. (b) Penetrador Brinell com esfera de 3,2 mm. (c) Indentador com ponta esférica de 3,2 
mm utilizado especialmente no grupo de uma semana de seguimento. 
 
 
O indentador era então abaixado a uma velocidade de 0,1 mm/s até 
que o dispositivo atingisse profundidade de penetração de p = 0,6 mm. Curvas 
de força aplicada versus profundidade de penetração do indentador eram 
traçadas a partir dos dados continuamente registrados pelo software da máquina 
de teste (TESC® 3,04). A partir de cada curva, extraía-se a força aplicada para t 
= 0,5 mm (F0.5) e a penetração para F = 10 N (p10), conforme indicado na Figura 
11. 
b
 
a
 
c
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Figura 11- Dados extraídos da curva de força aplicada versus profundidade de penetração. 
 
 
Para cada corpo de prova foram obtidas, a partir da curva de força 
versus penetração:  
• Força [N] para 0,5 mm de penetração. 
• Penetração [mm] para 10 N de força. 
• Curva de “tensão” versus penetração (Figura 12), calculada 
dividindo-se ponto a ponto a força aplicada pela área aparente de contado 
entre o indentador e o defeito, conforme a equação: 
 
Tensão = força/área = 4.F/𝜋.d2 = F/(𝜋.t.(D p))                       Eq. 3 
Sendo: 
F = carga aplicada  
D = diâmetro da ponta do indentador  
d = diâmetro da impressão no corpo de prova 
p = profundidade da impressão 
 
Por se tratar de um material não uniforme, não se está calculando a 
real tensão agindo no defeito nem a real resistência à deformação do tecido, por 
isso os termos estão entre aspas. 
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Figura 12 - Curva de “tensão” versus penetração. 
 
2.4 Histologia 
 
Cinquenta e oito tíbias de 29 animais foram divididas em seis grupos, 
de acordo com o tempo de seguimento para análise histológica. Todas elas 
foram fixadas em formalina tamponada a 10% e submetidas à descalcificação 
com solução de Ácido Etilenodiaminotetra Acético Sal Dissódico (EDTA), Ácido 
Clorídrico (HCl), Tartarato de Sódio e de Potássio e água destilada por 15 dias, 
conforme protocolo utilizado pelo Laboratório de Anatomia Patológica (LAP) do 
Hospital de Clínicas (HC) da Unicamp. 
Concluído o processo acima, as amostras foram lavadas em água 
destilada corrente por 60 minutos para retirada do sal de cálcio residual e 
excesso do descalcificador e foram mergulhadas em álcool 70%. 
As amostras foram subdivididas em grupos (Tabela 4), de acordo com 
a secção em relação ao defeito (longitudinal e transversal) conforme modelo da 
Figura 13. 
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Figura 13- Modelo para secção da amostra. 
 
 
Utilizando-se equipamento automático programável denominado 
“tratador de tecidos” Shandon
®
 modelo Citadel 1000, realizou-se a desidratação 
em gradientes de álcool 70%, 80%, 90%, 100% e 100% (v/v) por 60 minutos 
cada banho e diafanização com Xilol (dois banhos) de 60 minutos cada um deles 
e, finalmente, as amostras foram embebidas em dois banhos de parafina (60 
minutos cada um), sob temperatura de 65°C e realizada a confecção dos blocos. 
Foram obtidos cortes com 5 μm de espessura utilizando-se micrótomo 
rotatório automático Leica
® modelo RM2155, escolhidos os cortes que 
contemplava,m a área do defeito, corados e contra-corados com Hematoxilina e 
Eosina (HE) e Tricrômio de Masson (TM) e analisados por microscópio óptico 
Leica
® modelo DMLB 100S. As imagens foram capturadas (câmera Leica DC 
300 F) e armazenadas em um computador para serem analisadas pelo software 
IMAGE-PRO PLUS versão 4.5. O tecido formado foi classificado como: tecido de 
granulação, osso jovem, osso cortical e medula óssea, utilizando-se aumentos 
de 25x, 200x e 400x. 
 
2.5 Microtomografia computadorizada (microCT) 
 
Foram selecionadas quatro amostras de cada grupo e mais duas do 
grupo controle, totalizando 22 amostras para análise de microCT, que foi 
realizada no Laboratório de Fisiologia Endócrina e do Envelhecimento 
(FEE), Departamento de Ciências Básicas, Faculdade de Odontologia de 
Corte 
transversal 
Corte 
longitudinal 
56 
 
56 
 
Araçatuba/UNESP, utilizando-se o microtomógrafo de alta resolução Skycan 
1172 (Bélgica). 
 
 
                 2.5.1 Aquisição das imagens  
 
Para a realização do procedimento, as amostras foram fixadas em 
formalina tamponada a 10% e mantidas em álcool 70%. 
As aquisições de imagem foram obtidas por meio de escaneamento 
microtomográfico das amostras ósseas segundo as especificações contidas na 
Tabela 5. 
As tíbias foram posicionadas craniocaudalmente para a obtenção das 
fatias. Em seguida foi feita a reconstrução 3D das amostras pelo software 
NRecon fornecido pelo fabricante. Após a reconstrução das imagens, foi feita a 
separação da área de interesse através da delimitação dos limites inferior e 
superior das secções transversais de cada amostra para derivação do volume 
de interesse (VOI) do defeito ósseo (Figura 14), utilizando-se os softwares CT-
Analyser e CT-Vol (Skyscan). 
 
Tabela 5- Especificação do microtomógrafo. 
Especificações Unidade Valor 
Voltagem da fonte de raios-x kV 80 
Corrente da fonte de raios-x μA 70 a 142 
Distancia da fonte ao objeto mm 73-390 
Distancia da fonte ao detector de radiação mm 213-267 
Tamanho do pixel das secções transversais μm 12,07 
Resolução das secções transversais Pixel 1000x1000 
Tamanho do pixel da câmera Μm 9 
Resolução tomográfica Μm 12 
Filtro de alumínio Mm 0,5 
Passo de rotação Graus 0,4 
Ângulo de rotação Graus 185 
57 
 
57 
 
 
A região de interesse de osso trabecular da tíbia foi manualmente 
interpolada e foram analisadas fatias na metáfise proximal da tíbia, na região do 
defeito ósseo.  
 
Figura 14- Escolha da secção transversal contendo o tecido do reparo ósseo em tempo de 
seguimento de 2 semanas. 
  
2.6 Espectroscopia Raman 
 
As amostras, alocadas em cada tempo de seguimento, de acordo com 
a Tabela 4, foram desidratadas parcialmente em gradientes de álcool 70, 80, 90 
e 100% (v/v) por 60 minutos cada banho. 
O processo de desidratação total das amostras foi atingido utilizando-
se de equipamento de ponto-crítico Balzers
® modelo CPD 030, onde as mesmas 
foram submetidas ao resfriamento pré-estabelecido de 5ºC em atmosfera com 
CO
2 por 15 minutos, seguido de aquecimento máximo de 45ºC por mais 12 
minutos até atingir-se a pressão de 80 bar, quando alcançava-se o ponto crítico 
e a total desidratação de cada amostra. 
As amostras foram então embutidas em resina de poliéster e cortadas 
com disco diamantado em uma cortadora de precisão Bühler Isomet® sob 
irrigação constante de água (Figura 15). 
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Figura 15- Amostras embutidas para avaliação por espectroscopia Raman. 
 
Os espectros Raman da superfície e do centro do defeito ósseo das 
amostras foram obtidos em um microscópio modelo Renishawin ViaModel, 
disponível na FEE da UNICAMP. As amostras foram excitadas por um laser de 
argônio de comprimento de onda λ = 514,5 nm e potência de aproximadamente 
6 mW. 
Os modos vibracionais de estiramento do espectrômetro foram 
medidas em comprimento de onda. 
 
 
2.7 Microscopia Eletrônica de Varredura (MEV) e Espectrometria de Raios 
X por Energia Dispersiva (EDS) 
 
Para estudar a topografia da superfície, as mesmas amostras 
submetidas à espectroscopia Raman foram recortadas com a cortadora de 
precisão (Bühler Isomet®), sob irrigação constante de água e submetidas à 
metalização a ouro (Balzers, CTD-050). Para isso, elas foram fixadas no porta 
amostra por meio de fita adesiva. A análise foi realizada em um equipamento 
JEOL JXA
® 
modelo 860 para aumentos de 100 até 1000x. 
A análise elementar do tecido de cicatrização no defeito foi 
determinada utilizando-se espectroscopia de raios-X por dispersão de energia 
(EDS) em um microscópio Zeiss EVO® LS15 com sistema EDS acoplado. As 
análises foram realizadas no LRAC da Faculdade de Engenharia Química (FEQ) 
da Unicamp. 
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2.8 Estatística 
 Análise de variância com dois fatores (ANOVA) foi utilizada para 
comparar os valores médios de F0.5 considerando tempo de seguimento (quatro, 
oito e 12 semanas) e o diâmetro do penetrador. A comparação pareada foi 
realizada utilizando o teste de Scheffe. Os testes foram realizados com nível de 
significância de 5%. 
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3 RESULTADOS 
 
3. 1 Ensaio de Indentação 
 
Os resultados referentes a F0,5 (força obtida para uma penetração de 
0,5 mm) estão apresentados numericamente na Tabela 6 (valores médios e 
desvios padrão em função do diâmetro da ponta do indentador e do tempo de 
seguimento) e graficamente nas Figuras 16 (para ponta de 3,2 mm) e 17 (para 
ponta de 5,0 mm), na forma de boxplot, e na Figura 22, para ambos os 
indentadores, como gráfico de linha. 
Os resultados referentes a t10 (penetração do indentador para uma 
força aplicada de 10 N) estão apresentados numericamente na Tabela 7 (valores 
médios e desvios padrão em função do diâmetro da ponta do indentador e do 
tempo de seguimento) e graficamente nas Figuras 18 (para ponta de 3,2 mm) e 
19 (para ponta de 5,0 mm), na forma de boxplot, e na Figura 23, para ambos os 
indentadores, como gráfico de linha. 
Os resultados referentes à “tensão” máxima estão apresentados 
numericamente na Tabela 7 (valores médios e desvios padrão em função do 
diâmetro da ponta do indentador e do tempo de seguimento) e graficamente nas 
Figuras 20 (para ponta de 3,2 mm) e 21 (para ponta de 5,0 mm), na forma de 
boxplot, e na Figura 24, para ambos os indentadores, como gráfico de linha. 
Não foi possível obter resultados para o indentador com ponta de 5,0 
mm para uma semana de seguimento, em virtude da concavidade do tecido 
formado no interior do defeito. 
Os tamanhos das amostras (n) apresentados na Tabela 8, referente 
à “tensão” máxima, são diferentes dos seus correspondentes apresentados nas 
Tabelas 6 e 7 porque em vários casos foi impossível definir um valor máximo de 
tensão. A Figura 25 ilustra um caso em que ocorreram ao mesmo tempo dois 
fenômenos que inviabilizaram a determinação da “tensão” máxima: um pico de 
tensão logo no início do ensaio, provavelmente devido a uma superfície irregular 
do tecido neoformado, e a inexistência de uma tensão máxima até o final do 
ensaio, diferentemente da curva apresentada na Figura 12. 
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Devido a fatores que serão discutidos no item 4, a análise estatística 
foi aplicada somente aos dados de força para 0,5 mm de penetração (F0,5) para 
os tempos de seguimento de quatro, oito e 12 semanas. 
A análise de variância com dois fatores (ANOVA) demonstrou 
influência significativa do tempo de seguimento no valor médio de F0,5 (p <0,001). 
A Tabela 9 mostra os resultados do ensaio de Scheffe para comparação pareada 
dos tempos de seguimento de acordo com o diâmetro do indentador. 
 
Tabela 6- Média e desvio padrão de F0.5 e número de amostras em função do tempo de 
seguimento e do diâmetro da ponta do indentador. 
Diâmetro da 
ponta do 
indentador 
(mm) 
Tempo de 
seguimento 
(semanas) 
Força p/ p = 0,5 mm (N) 
Média 
Desvio 
padrão 
n 
3,2 
1 18,8 7,0 10 
2 58,4 18,1 13 
4 37,2 7,5 11 
8 53,5 19,5 8 
12 64,5 22,9 8 
Controle 68,8 16,6 8 
5,0 
1 - - 6 
2 67,4 26,8 13 
4 36,9 13,3 11 
8 63,9 10,1 8 
12 71,7 17,0 10 
Controle 67,2 20,9 8 
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Figura 16- Resultados da força medida na penetração de 0,5 mm do indentador com ponta de 
3,2 mm em função do tempo de seguimento. 
 
 
 
Figura 17- Resultados da força medida na penetração de 0,5 mm do indentador com ponta de 
5,0 mm em função do tempo de seguimento. 
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Tabela 7- Média e desvio padrão de P10 e número de amostras em função do tempo de 
seguimento e do diâmetro da ponta do indentador. 
Diâmetro da 
ponta do 
indentador 
(mm) 
Tempo de 
seguimento 
(semanas) 
Penetração p/ F= 10N 
(mm) 
Média Desvio 
padrão 
N 
3,2 
1 0,36 0,10 10 
2 0,11 0,02 13 
4 0,15 0,03 11 
8 0,13 0,06 8 
12 0,08 0,03 8 
Controle 0,08 0,03 8 
5,0 
1 - - 6 
2 0,14 0,09 13 
4 0,18 0,07 11 
8 0,08 0,01 8 
12 0,08 0,02 10 
Controle 0,13 0,10 8 
 
 
 
Figura 18- Resultados da medição da penetração do indentador com ponta de 3,2 mm para uma 
força aplicada de 10 N em função do tempo de seguimento. 
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Figura 19- Resultados da medição da penetração do indentador com ponta de 5,0 mm para uma 
força aplicada de 10 N em função do tempo de seguimento. 
 
Tabela 8- Média e desvio padrão da “tensão” máxima e número de amostras em função do tempo 
de seguimento e do diâmetro da ponta do indentador. 
Diâmetro da 
ponta do 
indentador 
(mm) 
Tempo de 
seguimento 
(semanas) 
“Tensão” máxima (MPa) 
Média Desvio 
padrão 
n 
3,2 
1 - - 10 
2 11,9 1,4 5 
4 8,5 1,8 11 
8 13,2 3,8 8 
12 17,4 5,4 7 
Controle 16,9 5,9 8 
5,0 
1 - - 6 
2 8,2 1,4 5 
4 5,4 2,3 11 
8 10,7 1,7 8 
12 11,8 2,3 10 
Controle 11,5 5,2 8 
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Figura 20- Resultados da “tensão” máxima calculada para o indentador com ponta de 3,2 mm 
em função do tempo de seguimento. 
  
 
Figura 21- Resultados da “tensão” máxima calculada para o indentador com ponta de 5,0 mm 
em função do tempo de seguimento. 
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Figura 22- Variação da força F0,5 (média e desvio padrão) em função do tempo de seguimento 
para os dois indentadores testados. 
 
Figura 23- Variação da penetração t10 (média e desvio padrão) em função do tempo de 
seguimento para os dois indentadores testados. 
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Figura 24- Variação da “tensão” máxima (média e desvio padrão) em função do tempo de 
seguimento para os dois indentadores testados. 
 
 
Figura 25- Exemplo de curva de “tensão” versus penetração do indentador que inviabiliza a 
determinação da “tensão” máxima. 
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Tabela 9- Resultados do Teste de Scheffe para comparação entre valores médios da força F0,5 
para cada par de tempos de seguimento, de acordo com diâmetro do indentador (α = 0,05; valor 
crítico = 2,519. Diferença estatisticamente significativa quando Controle > valor crítico). 
Diâmetro do indentador (mm) Tempo de segmento (semanas) Controle Significativo? 
3,2 
4 – 8 2,27 Não 
4 – 12 3,80 Sim 
8 – 12 1,42 Não 
5,0 
4 – 8 3,74 Sim 
4 – 12 5,14 Sim 
8 – 12 1,07 Não 
 
 
3.2  Histologia 
 
AO exame histológico foi observado neoformação óssea em extensão 
variável em direção ao centro do defeito nos diferentes tempos de seguimento. 
Após uma semana de perfuração tibial, observou-se em HE tecido 
conjuntivo frouxo composto predominantemente por células mesenquimais 
indiferenciadas, em forma de fuso, no interior do canal medular. O estágio inicial 
de formação óssea também foi observado nas margens dos defeitos, onde são 
observados centros de ossificação de forma centrípeta, compostos por matriz 
osteóide e formação trabecular inicial (Figura 26). 
Em coloração TM observa-se quantidade de feixes de fibras 
colágenas na porção periférica da cavidade e, à medida que se aproxima do 
tecido ósseo neoformado, os feixes de fibras colágenas são mais espessos e 
numerosos quando comparados ao centro do defeito (Figura 27). 
Duas semanas após a cirurgia, o local do defeito foi preenchido com 
tecido ósseo imaturo, com fomração de trabéculas. Presença de atividade 
osteoblástica intensa, com formação de rima osblástica ao redor das traves e  
tecido conjuntivo denso observados no espaço intertrabecular do canal medular 
(Figura 28). 
Quatro semanas após a cirurgia, o padrão uniforme de osteogênese 
já é notado. Além disso, o tecido de granulação foi completamente remodelado 
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e o tecido diferenciado em osso de córtex e o canal medular restituíudo (Figura 
29). 
Após oito e 12 semanas de pós-operatório, remodelação completa da 
região cortical e  medular, com a presença de traves maduras  (Figura 30 e 31). 
 
                                              
 
Figura 26- Microscopia óptica do defeito após tempo de seguimento de uma semana: Cortes 
transversais (A e B) e longitudinais (C e D) da área do defeito do osso. Setas: interface osso com 
tecido de granulação (TG) e de osso neoformado (NF). Observa-se o canal medular tomado por 
tecido de granulação. A/C: 25x; B/D:100x –Coloração HE 
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Figura 27- Microscopia óptica do defeito do ósseo após tempo de seguimento de uma semana: 
Cortes transversais (A e B) e longitudinais (C e D) da área. Presença de tecido conjuntivo frouxo 
no centro do defeito rico em células e vasos neoformados-tecido de granulação (TG - em 
vermelho) e neoformação de tecido ósseo por ossificação intra-membranosa direta (IM - em 
azul), que é mais presente na periferia da cavidade (setas). Percebe-se que à medida que se 
aproximam do tecido ósseo neoformado (NF), os feixes de fibras colágenas são mais espessos 
e numerosos que no centro da cavidade. A/C: 25x; B:200x, D:100x –Coloração TM. 
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Figura 28- Microscopia óptica do defeito do ósseo após tempo de seguimento de duas semanas. 
Cortes transversais (A e B) e longitudinais (C e D) da área do defeito ósseo. Setas: interface do 
osso original com o defeito, observando-se a formação de traves ósseas oriundas da ossificação 
por primeira intenção ou direta e osso neoformado (NF). A/C: 25x; B:200x, D:100x –Coloração 
HE. 
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Figura 29- Microscopia óptica do defeito do ósseo após tempo de seguimento de quatro 
semanas. Corte transversal (A e B) e longitudinal (C e D) da área do defeito ósseo. Setas: 
interface de osso original com o defeito e com o osso neoformado (NF) e tecido ósseo da cortical 
(CO). Observa-se o início da reorganização do  canal medular (MO). A/C: 25x; B/D:100x –
Coloração HE. 
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Figura 30- Microscopia óptica do defeito do ósseo após tempo de seguimento de oito semanas. 
Corte transversal (A e B) e longitudinal (C e D) da área do defeito ósseo. Setas: interface de osso 
original com defeito, com córtex (TO) e canal medular (MO) praticamente reorganizado. É 
possível ver osteócitos na região cortical (*). A/C: 25x; B/D:100x –Coloração HE. 
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Figura 31- Microscopia óptica do defeito do ósseo após tempo de seguimento de 12 semanas: 
Corte transversal (A e B) e longitudinal (C e D) do defeito ósseo. Seta: A interface osso/defeito é 
difícil de ser identificada. O tecido cortical (CO) e o canal medular estão bem organizados e 
remodelados (MO). A/C: 25x; B/D:100x –Coloração HE. 
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3.3 Microtomografia computadorizada (microCT) 
 
          As Figuras 32 a 36 apresentam as imagens de microtomografia 
computadorizada (microCT). Na visualização 2D das reconstruções 
microtomográficas das amostras ainda não estava definido o ROI (região de 
interesse), portanto foi possível a visualização de toda a área do defeito ósseo, 
sua profundidade e a cortical oposta intacta. 
         Na visualização das reconstruções microtomográficas foi possível 
analisar e comparar a arquitetura óssea nos diferentes tempos de seguimento. 
Nos cortes tangenciais e sagitais observamos a formação óssea concêntrica, 
com trabéculas se reorganizando, nas amostras com tempo de seguimento de 
uma e duas semanas; e a diferenciação entre córtex e cavidade medular, com 
osso maciço bem evidente na superfície e sofrendo gradativamente 
uniformidade com o osso integro, nas amostras com tempo de seguimento de 
quatro, oito e 12 semanas. 
 
 
 
 
Figura 32- Imagem microtomográficas de amostra com tempo de seguimento uma semana: (a) 
2D da amostra, vizualizando-se a área do defeito. Reconstrução microtomográfica nos cortes 
sagital (b) e tangencial (c) demonstrando início da formação óssea de forma concêntrica ou seja 
da periferia para o centro. 
 
 
 
A B
 
C 
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Figura 33- Imagem microtomográficas de amostra com tempo de seguimento com duas 
semanas: (a) 2D da amostra, vizualizando-se a área do defeito. Reconstrução microtomográfica 
nos cortes sagital (b) e tangencial (c) demonstrando que já se nota preenchimento de todo o 
defeito. 
 
 
 
 
Figura 34- Imagem microtomográficas de amostra com tempo de seguimento quatro semanas: 
(a) 2D da amostra, vizualizando-se a área do defeito. Reconstrução microtomográfica nos cortes 
sagital (b) e tangencial (c) demonstrando reorganização do tecido cortical. 
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Figura 35- Imagem microtomográficas de amostra com tempo de seguimento 8 semanas: (a) 
Imagem 2D da amostra, com difícil vizualização da área do defeito. Reconstrução 
microtomográfica nos cortes sagital (b) e tangencial (c) demonstrando que a espessura do osso 
da cortical esta praticamente recuperada. 
 
 
 
Figura 36- Imagem microtomográficas de amostra com tempo de seguimento 12 semanas: (a) 
Imagem 2D da amostra, com difícil vizualização da área do defeito. Reconstrução 
microtomográfica nos cortes sagital (b) e tangencial (c) demonstrando reorganização óssea tanto 
da região cortical como da cavidade medular. 
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3.4 Espectroscopia Raman 
 
As Figuras 37 e 38 apresentam os espectros Raman obtidos nas 
amostras da superfície do reparo ósseo (região de córtex do defeito) e do centro 
do reparo ósseo (região medular do defeito), respectivamente, nos diferentes 
tempos de seguimento. 
Os espectros de todas as amostras da região de córtex do defeito 
apresentaram modos vibracionais de estiramento entre 1200 e 1300 cm-1 e 1400 
e 1470 cm-1, além de próximos a 960 cm-1 nos tempos de seguimento de quatro, 
oito e 12 semanas. 
Os espectros das amostras da região medular apresentaram modos 
vibracionais de estiramento próximos a 960 cm-1 nas amostras de uma e duas 
semanas, e entre 1200 e 1300 cm-1 e 1400 e 1470 cm-1 em todos os tempos de 
seguimento. 
No tecido ósseo, as bandas de componentes minerais, como o fosfato 
apatita, apresentam modos vibracionais de estiramento próximo a 960 cm-1 (960 
cm-1 - Vibração de alongamento simétrica de PO43 (fosfato de HA), Banda de 
estiramento de cálcio-fosfato com grandes quantidades de colesterol; 962 cm-1  
vibração de alongamento de hidroxiapatita de cálcio; 966 cm-1 – Hidroxiapatita) 
e orgânicos, como o colágeno, com modos vibracionais de estiramento próximo 
a 1454 cm-1 (associados a elastina, colágeno, e fosfolipídios) e suas bandas de 
subcomponentes, entre 1600 e 1700 cm-1, amida I e cadeias de flexão de grupos 
CH, entre 1400 e 1470 cm-1, amida tipo II, e amida III, entre 1200 e 1300 cm-1, 
modos de estiramento de aminoácidos, incluindo no colágeno, DNA/RNA, 
amidos, PO3- , bases nitrogenadas, proteínas, lipídeos [144-146]. 
Sendo assim, nas amostras da região de córtex observa-se a 
presença de picos de modos vibracionais de estiramento de componentes 
orgânicos nos primeiros tempos de seguimentos, que são substituídos por 
componentes minerais nas amostras com quatro, oito e 12 semanas de pós-
operatório, demonstrando o desenvolvimento de tecido ósseo. 
Nas amostras da região medular observa-se o comportamento 
inverso, com a presença de picos de modos vibracionais de estiramento de 
componentes minerais nas primeiras semanas, substituídos por picos de bandas 
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de componentes orgânicos nas amostras com quatro, oito e 12 semanas de 
tempo de seguimento. 
 
 
Figura 37- Espectros Raman da superfície do reparo ósseo (região cortical do defeito). Os modos 
vibracionais de estiramento indicam principalmente: fosfato apatita (~960 cm-1), amida III (1200-
1300 cm-1) e cadeias laterais de CH, (1400-1470 cm-1). 
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Figura 38- Espectros Raman do centro do reparo ósseo (região medular do defeito). Os modos 
vibracionais de estiramento indicam principalmente: a) fosfato apatita (~960 cm-1), amida III 
(1200-1300 cm-1) e cadeias laterais de CH, (1400-1470 cm-1). 
 
 
3.5 Microscopia eletrônica de varredura (MEV) e espectroscopia de raios X 
por energia dispersiva (EDS) 
 
As Figuras 39 a 44 apresentam imagens do corte longitudinal das 
amostras obtidas via MEV com indicação dos pontos da superfície, do centro e 
das bordas do defeito ósseo e do centro do canal medular das amostras, para 
os quais foi medida a composição química por meio de espectroscopia de raios 
X por energia dispersiva (EDS), evidenciando componentes da fase mineral do 
osso. 
Por meio dessas imagens observou-se neoformação óssea em 
direção ao centro do defeito nas amostras com uma e duas semanas e 
progressiva reorganização no córtex e na cavidade medular nas amostras com 
mais tempo de pós-operatório, e imagem da diferença entre regiões de córtex e 
cavidade medular de uma amostra controle. 
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A microanálise por espectrometria de raios X por energia dispersiva 
(EDS) gerou mapas de distribuição de elementos como Ca, P, Mg, Na, S, K 
dentro do material, fornecendo informação quantitativa de sua composição, 
sendo a banda de Ca diferenciada da banda de Au, por serem quase 
sobrepostas. 
O carbono e o oxigênio foram desconsiderados da espectrometria, 
pois são elementos que geralmente apresentam um erro característico da 
técnica. Além disso, o carbono muitas vezes aparece devido à contaminação da 
amostra e pode não ser um elemento específico da porção mineral do osso. 
Considerando que os dois elementos estão presentes na atmosfera, isso pode 
ser um agravante na contagem dos elementos. 
 
 
Ponto K Mg P Ca Ca:P 
1 3,69 - - 3,07 - 
2 1,91 0,81 7,16 19,47 2,7 
3 2 - 6,31 18,45 2,9 
4 1,25 - 9,03 23,04 2,5 
5 1,17 - 13,71 32,03 2,3 
6 0,59 - 14,25 32,73 2,2 
 
Figura 39- Imagem obtida por MEV e teor dos elementos obtido por EDS nos diferentes pontos 
da amostra, no tempo de seguimento de uma semana. 
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Por isso, levou-se em conta o teor de cálcio para se quantificar a 
mineralização do osso. A Tabela 10 indica a proporção do elemento em cada 
ponto de medição, de acordo com o tempo de seguimento. A Figura 45 apresenta 
as curvas de variação do teor de cálcio como uma função do tempo de 
seguimento. 
 
 
Ponto K Na Mg P Ca Ca:P 
1 0,7 0,97 0,43 14,04 25,10 1,7 
2 0,45 0,56 0,55 15,43 29,88 1,9 
3 0,44 0,77 0,71 14,57 26,81 1,8 
4 0,33 0,79 0,60 16,06 32,13 2,0 
5 0,22 0,67 0,46 16,99 34,86 2,0 
6 0,84 1,26 0,79 12,45 22,35 1,7 
 
Figura 40- Imagem obtida por MEV e teor dos elementos obtido por EDS nos diferentes pontos 
da amostra, no tempo de seguimento de duas semanas. 
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Ponto Na Mg P S K Ca Ca:P 
1 0,79 0,55 14,55 - - 28,81 2,1 
2 1,98 - 3,36 2,59 3,82 7,19 2,1 
3 0,82 0,51 13,96 0,67 0,61 28,26 2 
4 2,44 - 5,17 2,54 2,57 5,41 1 
5 0,80 0,67 15,39 0,57 0,4 30,41 1,9 
6 1,06 0,98 13,97 0,91 0,57 26,29 1,8 
 
Figura 41- Imagem obtida por MEV e teor dos elementos obtido por EDS nos diferentes pontos 
da amostra, no tempo de seguimento de quatro semanas. 
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Ponto Na Mg P S Ca Ca:P 
1 0,34 0,59 14,82 - 32,28 2,1 
2 - - 3,32 1,48 6,81 2 
3 - 0,51 14,38 - 28,90 2 
4 - 0,38 15,58 - 33,81 2,1 
 
Figura 42- Imagem obtida por MEV e teor dos elementos obtido por EDS nos diferentes pontos 
da amostra, no tempo de seguimento de oito semanas. 
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Ponto Na Mg P Ca Ca:P 
1 0,97 0,69 13,74 22,59 1,6 
2 - - 6,18 9,22 1,5 
3 - - 7,91 10,69 1,3 
4 - - 6,65 10,39 1,5 
5 1,00 0,55 4,88 5,31 1,1 
6 0,95 0,54 14,05 24,20 1,7 
7 0,67 0,62 13,05 21,27 1,6 
 
Figura 43- Imagem obtida por MEV e teor dos elementos obtido por EDS nos diferentes pontos 
da amostra, no tempo de seguimento de 12 semanas. 
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Ponto Na Mg P Ca Ca:P 
1 0,97 0,69 13,74 22,59 1,6 
2 - - 6,18 9,22 1,4 
3 - - 7,91 10,69 1,3 
4 - - 6,65 10,39 1,5 
5 1,00 0,55 4,88 5,31 1 
6 0,95 0,54 14,05 24,20 1,7 
7 0,67 0,62 13,05 21,27 1,6 
 
Figura 44- Imagem obtida por MEV e teor dos elementos obtido por EDS nos diferentes pontos 
da amostra, em uma amostra de osso integro. 
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Tabela 10- Teores de Cálcio obtidos por EDS em diferentes pontos das amostras de acordo 
com o tempo de seguimento. 
 Tempo de seguimento (semanas)  
Ponto 1 2 4 8 12 Controle 
1 3,07 25,10 28,81 32,28 32,55 22,59 
2 19,47 29,88 7,19 6,81 7,63 9,22 
3 18,45 26,81 28,26 - - 10,69 
4 23,04 32,13 5,41 - - 10,39 
5 32,03 34,86 30,41 28,90 33,54 5,31 
6 32,73 22,35 26,29 33,81 30,08 24,20 
 
 
 
Figura 45- Teor de cálcio em função do tempo de seguimento em diferentes regiões das 
amostras. 
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       4. DISCUSSÃO 
 
A motivação para este trabalho surgiu do desejo de se criar um 
modelo experimental animal que possibilitasse estimar a variação da resistência 
mecânica de reparos ósseos ao longo do tempo e que eliminasse variáveis de 
difícil controle presentes na maioria dos outros modelos [31,109,110,138-142]. 
Com esta finalidade, decidiu-se usar um defeito monocortical criado por 
perfuração na face medial da metáfise proximal da tíbia. Optou-se por um furo 
com 3,2 mm de diâmetro por tratar-se de defeito crítico já estudado 
anteriormente [77]. Esse defeito, produzido perpendicularmente ao longo eixo do 
osso, sofre reparo por ossificação intramembranosa, diferentemente da 
ossificação endocondral que acontece de modo geral na maioria dos reparos de 
fraturas [143]. 
A face medial da metáfise proximal da tíbia foi escolhida por ser a 
única região com dimensões suficientes para acomodar um defeito de 3,2 mm 
de diâmetro, por apresentar uma superfície aproximadamente plana apropriada 
ao ensaio de indentação e pelo fato de ser formada por osso do tipo esponjoso, 
que tem maior capacidade de remodelação que o cortical. 
Ensaios de indentação [107,108,110,144], principalmente no nível 
micro e nano, permitem a avaliação das propriedades mecânicas do osso ao 
nível de trabéculas, ósteons e lamelas [145-150], mas apresentam a 
desvantagem de exigir demorada e cuidadosa preparação das amostras, que 
necessitam ser congeladas, embutidas, cortadas em diferentes regiões, polidas 
e desidratadas em calor [120]. O fato de estes métodos atingirem uma região 
muito pequena do osso é vantajoso quando se deseja estudar a microestrutura 
óssea, mas inadequado para o objetivo do presente trabalho, que é avaliar a 
resistência mecânica a compressão do tecido formado no defeito como um todo. 
O osso é considerado um material não homogêneo e anisotrópico 
[59]. Do ponto de vista de propriedades mecânicas, objetivo principal deste 
trabalho, isso significa que essas propriedades variam de acordo com a região 
escolhida (não há homogeneidade) e com a direção geométrica de medição 
(anisotropia). Os ensaios de micro ou nanoindentação, por atingirem regiões 
micro ou nanométricas, exigirão a realização de leituras em vários pontos 
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diferentes do defeito, enquanto que o ensaio de macroindentação permite que 
uma única leitura forneça informação sobre a resistência “média” do tecido na 
área envolvida. Por todos esses aspectos, considerou-se um ensaio de 
macroindentação como o mais adequado ao modelo proposto. 
No modelo empregado, a consolidação óssea ocorreu de maneira 
centrípeta, ou seja, da borda para o centro, sendo que o processo de reparo 
sempre estará num estágio mais avançado na periferia do que no centro, até que 
o defeito esteja completamente reparado. O tecido de reparação apresentará 
diferentes estados de maturação, e consequentemente diferentes resistências 
mecânicas ao longo do raio do defeito em um mesmo momento antes da 
reparação total, ou seja, a periferia mais resistente que o centro. O uso de um 
indentador de ponta cilíndrica faria com que praticamente toda a carga aplicada 
se concentrasse nas proximidades da sua borda ou periferia. Como no presente 
trabalho pretendeu-se avaliar a “resistência média” à indentação, optou-se por 
utilizar indentadores de ponta esférica, que propiciariam maior penetração na 
região de menor resistência e menor penetração nas regiões de maior 
resistência. 
Dentre os ensaios de dureza padronizados, o ensaio de dureza Brinell 
utiliza esferas como indentadores, além de apresentar como vantagens o fato de 
ser o único utilizado e aceito em engenharia para materiais que não tenham 
estrutura interna uniforme (materiais heterogêneos) e ser feito em equipamento 
de fácil operação [121]. Por este motivo, optou-se por desenvolver ensaio de 
indentação baseado na geometria do indentador usado para determinação de 
dureza Brinell. 
Não foi empregado o ensaio de dureza Brinell diretamente [121] 
devido à dificuldade de se determinar o diâmetro d da impressão em ossos e o 
fato de que seria necessário escolher uma força F muito baixa (ver Seção 1.2.5) 
para evitar a destruição das amostras não regeneradas, mas que produziria 
penetrações pequenas nas amostras com o tecido já mineralizado. Além disso, 
a medida do diâmetro da calota esférica formada pela compressão do indentador 
poderia ser comprometida devido à recuperação elástica do osso após a 
remoção da carga [144]. 
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Existem sete diâmetros de esfera padronizados para os ensaios 
Brinell: 1,0 mm, 1/16 polegadas (1,5875 mm→ ~1,6 mm), 2,5 mm, 1/8 polegadas 
(3,175 mm → ~3,2 mm), 5,0 mm, 10,0 mm e ½ polegada (12,7 mm). Dentre elas, 
somente as de 2,5 mm, ~3,2mm e 5,0 mm seriam adequadas ao teste de 
indentação em defeitos de 3,2 mm de diâmetro. A esfera de 2,5 mm foi 
descartada por não atingir a reparação periférica do defeito, mesmo com grande 
penetração. Decidiu-se então comparar dois diâmetros de ponta do indentador: 
3,2 mm, e 5,0 mm. A ponta de 5,0 mm por abranger uma maior área de 
indentação, e a de 3,2 mm por apresentar menos sensibilidade a erros de 
posicionamento, embora atingindo uma menor área do defeito. Ao penetrar 0,5 
mm, a ponta de 3,2 mm produziria um diâmetro de indentação de 2,3 mm (d na 
Figura 3), enquanto que a ponta de 5,0 mm produziria um diâmetro de 3,0 mm 
(abrangendo quase que todo o defeito). 
Pode-se considerar que o procedimento cirúrgico foi adequado, pois 
não houve intercorrências nem no procedimento anestésico nem nos cuidados 
pós-operatórios, e das 248 tíbias operadas, somente quatro (1,6%) sofreram 
fratura e não puderam ser utilizadas. 
Em qualquer ensaio de indentação o eixo longitudinal do indentador 
deve estar perpendicular ao material que se pretende indentar. Devido ao 
formato irregular da tíbia do rato, tornou-se necessária a sua inclusão em algum 
material-base que mantivesse a face medial da metáfise proximal o mais 
horizontal possível, para que a amostra ficasse perpendicular ao longo eixo do 
indentador. Em testes piloto, compararam-se três materiais para este propósito: 
resina acrílica, resina de poliéster e gesso. Optou-se pelo gesso devido à 
facilidade de modelamento e manuseio, e por ter tido resistência suficiente para 
suportar o ensaio. 
Erros de alinhamento e da localização exata do defeito durante o 
ensaio poderiam resultar em contato indesejado do indentador com a borda do 
defeito, o que levaria a resultados distorcidos. Esta dificuldade pode ser 
contornada pelo fato de que, mesmo após oito e 12 semanas, imediatamente 
após a retirada da tíbia, o defeito era visível. Passou-se então a marcar a borda 
do defeito com tinta permanente, de forma a facilitar a sua identificação no 
momento do ensaio. 
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A maior parte dos resultados obtidos nos ensaios de indentação (força 
F0,5, penetração e “tensão” máxima) estavam dentro do esperado, ou seja, em 
geral, a força e a “tensão” máxima aumentaram e a profundidade de penetração 
diminuiu ao longo do tempo (Figuras 16 a 24, Tabelas 6 a 8) e compatíveis com 
os achados histológicos (Figuras 26-31) que mostraram formação óssea 
intramembranosa, justificando os valores crescentes de força e decrescentes de 
penetração [4,62,81,151]. 
Para análise da arquitetura óssea, a microtomografia 
computadorizada possibilitou diferentes formas de visualização do reparo ósseo 
(Figuras 32-36). As visualizações 2D em diferentes planos e 3D possibilitaram 
uma avaliação qualitativa do tecido, delimitação da região de interesse e 
segmentação do tecido de reparo do tecido adjacente. Este estudo caracterizou 
as alterações na estrutura e composição do reparo do defeito que ocorreram ao 
longo do tempo, demostrando a progressão temporal da cicatrização. Nas 
amostras de quatro semanas foi possível visualizar a remodelação óssea, com 
uma espessura de córtex ainda menor do que o normal. Após oito e 12 semanas 
a espessura da cortical era praticamente igual à do osso do osso normal 
circunjacente, o que justificava a força e a penetração obtidas nestes dois grupos 
semelhantes entre si. 
A análise histológica foi complementada com as imagens obtidas pela 
microscopia eletrônica de varredura (Figuras 39-44), que mostraram a partir de 
quatro semanas o remodelamento da região da cortical e a reabsorção do tecido 
formado no canal medular. Com 12 semanas o defeito já era praticamente 
indistinguível da sua periferia. 
 
No tecido ósseo, as bandas de componentes minerais, como o fosfato 
apatita, apresentam modos vibracionais de estiramento próximo a 960 cm-1 (960 
cm-1 - Vibração de alongamento simétrica de PO43 (fosfato de HA), Banda de 
estiramento de cálcio-fosfato com grandes quantidades de colesterol; 962 cm-1  
vibração de alongamento de hidroxiapatita de cálcio; 966 cm-1 – Hidroxiapatita) 
e orgânicos, como o colágeno, com modos vibracionais de estiramento próximo 
a 1454 cm-1 (associados a elastina, colágeno, e fosfolipídios) e suas bandas de 
subcomponentes, entre 1600 e 1700 cm-1, amida I e cadeias de flexão de grupos 
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CH, entre 1400 e 1470 cm-1, amida tipo II, e amida III, entre 1200 e 1300 cm-1, 
modos de estiramento de aminoácidos, incluindo no colágeno, DNA/RNA, 
amidos, PO3- , bases nitrogenadas, proteínas, lipídeos [144-146]. 
 
O processo de reparo ósseo também foi avaliado por espectroscopia 
Raman (Figuras 37 e 38), técnica analítica utilizada para caracterização, com 
quatro ou mais semanas de seguimento foram observados modos vibracionais 
referentes ao componente inorgânico do osso, indicando que a mineralização do 
tecido formado nessa região havia iniciado entre a segunda e a quarta semana 
de seguimento. A presença destes espectros na região medular sugeria que a 
reparação óssea estava ocorrendo de forma centrífuga, ou seja, do canal 
medular para a região cortical. A partir de quatro semanas estas regiões já se 
encontravam reorganizadas, com picos referentes a matéria inorgânica na região 
cortical e não na medular. 
A análise alimentar desta regeneração foi complementada pela 
microanálise de espectrometria de Raios X por Energia Dispersiva (EDS). Esta 
análise quantificou as concentrações de fósforo, cálcio, sódio, potássio, 
magnésio, enxofre e oxigênio nas amostras, e os resultados identificaram 
aumento dos cristais de hidroxiapatita e, portanto, neoformação óssea. Em 
alguns casos, com razão de Calcio e Fósforo (CA:P) muito próximas a 
hidroxiapatita, que é de 1,67. [156,157]. Os teores de cálcio foram aumentando 
continuamente, demonstrando formação óssea progressiva na região cortical até 
a oitava semana, enquanto que no canal medular o teor de cálcio diminuiu 
expressivamente em quatro semanas (Figura 45). Estes resultados sugerem 
que, para tempos de seguimento a partir de quatro semanas, a região cortical do 
defeito estava preenchida por tecido mineralizado composto majoritariamente de 
material inorgânico, enquanto que na região medular havia principalmente 
colágeno e proteína. 
Os resultados do presente estudo indicaram que o método proposto 
foi capaz de detectar aumento da resistência do tecido neoformado na cavidade 
dentro de uma faixa temporal a partir de quatro semanas de seguimento, e 
sugeria que o modelo poderia ser usado para avaliação mecânica do 
crescimento ósseo ao longo do tempo. 
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Durante a execução do estudo, três tipos de resultados foram 
extraídos dos ensaios: duas grandezas medidas diretamente (força para 
penetração de 0,5 mm – F0,5; penetração para força de 10 N – t10) e uma 
calculada (“tensão” máxima na interface tecido-indentador). A penetração de 0,5 
mm foi escolhida por propiciar um bom contato entre a ponta do indentador e o 
tecido neoformado. Conforme a Eq. 2 (Secção 1.2.5), a ponta de 3,2 mm produz 
um diâmetro de impressão de 2,3 mm, enquanto que a ponta de 5,0 mm produz 
um diâmetro de impressão de 3,0 mm. A força de 10 N foi escolhida a posteriori, 
determinada pelo fato de que algumas amostras não suportaram forças maiores 
do que 15-20 N. 
Após avaliação preliminar, considerou-se a medição da força para 
penetração de 0,5 mm como o método mais adequado de análise. A medição da 
penetração para uma dada força foi descartada por exigir a escolha de uma força 
muito baixa para evitar a destruição de eventuais amostras com tecido não 
regenerado, o que resultou em penetrações muito pequenas (menores que 0,1 
mm) em amostras em estágios avançados de regeneração. O cálculo da tensão 
foi considerado inapropriado pela possibilidade de ocorrerem ambiguidades na 
determinação de seu valor máximo. A curva de tensão vs. penetração foi 
calculada a partir da curva de força vs. penetração, dividindo-se o valor da força 
pelo valor da área teórica de contato indentador-tecido. Em algumas amostras, 
porém, a superfície do defeito apresentava-se irregular, de forma que a área de 
contato teórica não era igual à área de contato real. Nesses casos, poderia surgir 
um falso pico de tensão logo nos primeiros momentos de contato indentador-
tecido (e isso de fato ocorreu em um número importante de amostras). A 
necessidade de se analisar a curva e “escolher” o ponto de tensão máxima 
levaram a considerar-se este método como subjetivo e inadequado. Além disso, 
existiram amostras não apresentavam um pico de tensão máxima, com essa 
continuando a aumentar até a interrupção do ensaio. Por tanto optou-se por 
apresentar dados de força versus penetração. 
Considerando, então, os resultados de F0,5 a partir de quatro 
semanas, observou-se que o indentador de 5,0 mm produziu forças médias 
maiores que o de 3,2 mm para tempos de seguimento a partir de oito semanas 
(Figura 22), o que já era esperado. Como a maturação do osso ocorria da borda 
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para o centro, e como o indentador de 5,0 mm atingia uma região mais próxima 
da borda, portanto com maior resistência que o centro do defeito, então era 
natural que este indentador demandasse força maior para penetrar 0,5 mm na 
amostra. 
Como os resultados indicaram que o método proposto era adequado 
para o estudo biomecânico da regeneração óssea apenas para tempos de 
seguimento de quatro semanas ou mais, os testes estatísticos ANOVA e Scheffe 
(Tabela 9) foram aplicados somente nos dados obtidos para os tempos de 
seguimento de quatro, oito e 12 semanas. Para esses grupos, o teste ANOVA 
confirmou o aumento de resistência registrado pelo ensaio de indentação ao 
longo do tempo (p <0,001), para ambos os modelos de indentador. 
Este modelo tem maior sensibilidade para os tempos de seguimento 
de quatro e oito semanas. Com oito semanas, a força de indentação medida nas 
amostras com defeito aproximava-se da força medida nas amostras de controle 
(osso sem defeito), e as amostras de 12 semanas até mesmo superavam os 
controles. Para o indentador de 5,0 mm, o teste de Scheffe acusou diferença 
estatisticamente significativa entre as médias de F0,5 referentes aos grupos de 
quatro e oito semanas e de quatro e 12 semanas, não acusando diferença entre 
os grupos de oito e 12 semanas, provavelmente porque neste último tempo de 
seguimento já ocorrera diferenciação cortical completa, tornando o defeito 
semelhante ao osso intacto. Já para o indentador de 3,2 mm, que atingia uma 
região mais central do defeito o teste de Scheffe detectou diferença 
estatisticamente significativa somente entre as médias de F0,5 dos grupos de 
quatro e 12 semanas. Como o indentador de 5,0 mm foi capaz de detectar 
variação estatisticamente significativa na força de indentação após um período 
de tempo menor (oito semanas), consideramos que este penetrador mostrou-se 
mais adequado para o teste aqui descrito. 
Este método já foi empregado por nosso grupo de pesquisa para 
avaliar a regeneração óssea em substratos de PCL e hidroxiapatita, com e sem 
células mesenquimais, implantados em defeitos de 3,2 mm de diâmetro na face 
medial da metáfise proximal da tíbia de ratos [155]. Realizados os ensaios de 
indentação somente para quatro semanas de seguimento, observou-se que os 
implantes de PCL puro e hidroxiapatita com células (HAcel) não aumentaram 
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significativamente a força de indentação em relação ao controle (F0.5(HAcel) = 32,4 
+/- 19,1 N; F0.5(PCL) = 42,3 +/- 27,3 N; F0,5(controle) = 37,4 +/- 8,5 N), enquanto que 
o implante de PCL com células atrasou a regeneração (F0,5(PCLcel) = 11,3 +/- 6,9 
N). 
A principal limitação deste trabalho é não permitir a utilização de 
tempos de seguimento inferiores a quatro semanas. Os resultados obtidos para 
o grupo com duas semanas de seguimento foram surpreendentes (Figuras 16 a 
24). A força de indentação e a “tensão” máxima foram maiores e a penetração 
menor que para o grupo de quatro semanas, e em alguns casos até que para 
oito semanas de seguimento. Esse aparente paradoxo pode ser mais bem 
entendido ao se analisar o material formado nos defeitos pela histologia, 
microtomografia, MEV, espectroscopia Raman e EDS. Observou-se que esse 
fenômeno foi provocado por um efeito de massa do tecido neoformado no interior 
do canal medular. Nas imagens de microCT a formação de um tecido conjuntivo 
denso mineralizado pode ser identificado, tornando-se bem evidente com duas 
semanas, quando já havia área de neoformação na superfície e em boa parte do 
defeito ósseo como um todo. Da mesma forma, as imagens obtidas por 
microscopia eletrônica de varredura mostraram nas primeiras duas semanas 
uma débil formação óssea na região da cortical e uma massa de tecido 
preenchendo o canal medular, que foi posteriormente retirado, ou seja, 
reorganizado após este período. Na avaliação por espectroscopia Raman os 
espectros correspondentes à região da cortical do defeito apresentaram, nas 
amostras de uma e duas semanas, picos correspondentes às principais bandas 
de colágeno (amida III e flexão de grupos CH, respectivamente), segundo 
intensidades de picos descritos por Morris e Gurjit [153], e na região medular 
picos de apatita nas amostras com uma e duas semanas, mas não nos demais 
tempos de seguimento, sugerindo que a reparação óssea ocorreu de forma 
centrífuga, do canal medular para a cortical. 
Segundo o EDS, os teores de cálcio aumentaram progressivamente 
na cortical, enquanto que no canal medular o teor de cálcio diminuiu 
expressivamente de duas para quatro semanas, indicando a sua reorganização. 
A espectroscopia de Raman mostrou aumento da concentração de hidroxiapatita 
no interior do canal medular após uma e duas semanas e na cortical a partir de 
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quatro semanas. Todos estes achados esclareceram porque foram obtidos os 
resultados no ensaio de indentação para as amostras de duas semanas 
[156,157]. 
Para evitar esta situação em estudos futuros, a realização de um 
defeito bicortical nas amostras ou a retirada da região de córtex oposta ao fazer 
o ensaio, ou ainda embutir as amostras em resina e cortar somente uma fatia do 
córtex contendo o defeito, poderiam ser as soluções. 
Pode-se concluir que o modelo apresentado foi eficaz para apontar 
aumento na resistência mecânica do tecido de reparação no intervalo entre 
quatro e oito semanas de seguimento. Este modelo poderá ser usado como uma 
ferramenta quantitativa, de fácil execução e com sensibilidade para identificar a 
influência positiva e ou negativa de métodos terapêuticos que tenham a 
finalidade de estimular ou não a reparação óssea. 
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5  CONCLUSÃO 
 
Com base nos resultados obtidos, pode-se concluir que: 
 
• O modelo de indentação baseado no ensaio de dureza Brinell foi 
adequado para detectar aumento da resistência mecânica do tecido neoformado 
a partir de quatro semanas de seguimento. 
• O emprego de indentador com 5,0 mm de diâmetro mostrou-se mais 
vantajoso por apresentar resultados estatisticamente significativos de aumento 
da resistência óssea em tempos de seguimentos menores (entre 4 e 8 semanas) 
que o indentador de 3,2 mm (entre 4 e 12 semanas). 
• O efeito de massa observado neste modelo com furo unicortical elevou 
anormalmente a resistência à penetração do indentador após duas semanas de 
seguimento, criando um fator de confundimento que deve ser evitado. 
• Os outros métodos usados para identificar a neoformação do tecido ósseo 
e sua remodelação ao longo do tempo foram adequados e importantes para 
validar o método e identificar com eficiência o efeito de massa descrito.  
 
Sugestões para trabalhos futuros: 
 
Utilização deste modelo para estudar o efeito de processos biológicos ou 
físico-químicos que possam promover ou inibir o processo de regeneração do 
tecido ósseo. 
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ANEXOS 
Anexo I - Ensaios de Indentação 
 
Tempo de Seguimento 1 semana – Indentador 3,2mm 
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        R72d 16,405 
        R73d 27,56 
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Tempo de Seguimento 2 semanas – Indentador 3,2mm 
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Tempo de Seguimento 2 semanas – Indentador 5,0mm 
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Tempo de Seguimento 4 semanas – Indentador 3,2mm 
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Tempo de Seguimento 4 semanas – Indentador 5,0mm 
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Tempo de Seguimento 8 semanas – Indentador 3,2mm 
 
          
        Rato F (N) 
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Tempo de Seguimento 8 semanas – Indentador 5,0mm 
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Tempo de Seguimento 12 semanas – Indentador 3,2mm 
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Tempo de Seguimento 12 semanas – Indentador 5,0mm 
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Controle – Indentador 3,2mm 
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Controle – Indentador 5,0mm 
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Anexo II – Artigo Publicado 
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Anexo III - Comitê de Ética em Pesquisa no Uso de Animais – CEUA 
 
 
